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31 Einleitung
Der Goldstandard zur bildgebenden Diagnostik von Gefäßerkrankungen ist die
Röntgenkontrastmittelangiographie. Sie erbringt gegenwärtig mit der größten örtlichen
Auflösung und dem größten Kontrast die sicherste klinische Aussage. Es handelt sich dabei
aber um ein invasives und somit für den Patienten belastendes Verfahren, das die intravasale
Gabe eines Röntgenkontrastmittels und die Anwendung von zum Teil hohen Strahlendosen
erfordert. Dadurch besteht bei der Röntgenkontrastangiographie das Risiko verschiedenster
Komplikationen. So können bei der erforderlichen Gefäßpunktion Hämatome und
Gefäßdissektionen auftreten, die Manipulation an der Gefäßwand mit Angiographiekathetern
kann zur Gefäßperforation oder zur Auslösung von Embolien durch Lösung eines
arteriosklerotischen Plaques führen, und nicht zuletzt birgt die Gabe von
Röntgenkontrastmitteln die Gefahr von teils schwersten anaphylaktischen Reaktionen. Wegen
dieser Nachteile der konventionellen Angiographie besteht ein Aufgabenfeld der heutigen
radiologischen Forschung in der Entwicklung nichtinvasiver Verfahren zur Gefäßdarstellung.
Neben CT- und sonographiegestützten Verfahren hat in den letzten Jahren die
Magnetresonanzangiographie (MRA) vielversprechende Ergebnisse erbracht. Bei dieser
Methode wird unter anderem der hohe Kontrast zwischen stationärem Gewebe und sich
bewegenden Protonen, wie sie im fließenden Blut vorkommen, zur Bildgebung von Gefäßen
genutzt. Die MRA erbrachte in den letzten Jahren für verschiedene Anwendungen bereits
klinisch verwertbare Ergebnisse, so zum Beispiel zur Bildgebung der Hals- und Hirngefäße
oder der Nierenarterien [1;2]. Diese Ergebnisse haben die Hoffnung genährt, die MRA als
nichtinvasives Verfahren auch für die intrathorakale Gefäßdarstellung nutzen zu können,
insbesondere im Hinblick auf die Koronarangiographie. Denn gerade die konventionelle
Koronarangiographie ist eine sehr häufig durchgeführte invasive Untersuchung mit einem
signifikanten Komplikationsrisiko. So wird die Mortalität dieser Methode in der Literatur
zwischen 0,06 und 1,8% angegeben [3;4]. Es wäre daher wünschenswert, für die Diagnostik
und Verlaufsbeurteilung der koronaren Herzkrankheit ein alternatives, nicht oder weniger
invasives Verfahren zur Verfügung zu haben.
Erste Studien zur MRA der Koronargefäße wurden von Paulin et al. [5] 1986 in
Spinechotechnik unternommen. Die Ergebnisse waren bei langen Meßzeiten unzureichend.
Nach Entwicklung der schnellen Gradientenechosequenzen wurde die MR-
Koronarangiographie 1991 von Atkinson und Manning [6] weiterentwickelt. Neben
vielversprechenden Ansätzen traten bei dieser und folgenden Studien anderer Autoren
4vielfältige, für die intrathorakale MRA spezifische Probleme zutage. Zum einen sind die
intrathorakalen Organe und Gefäße atemverschieblich, dies führt bei den doch relativ langen
MR-Meßzeiten zu Verwischungsartefakten. Zum anderen bedingt die Kontraktion des
Herzens deutliche Lageveränderungen der Koronargefäße innerhalb eines Herzzyklus.
Weiterhin ist keine selektive Darstellung der Koronararterien möglich, da die Bildsequenzen
sowohl die Koronarvenen als auch die Herzhöhlen und großen Gefäße signalreich darstellen
[7]. Durch diese Effekte und die relativ geringe Größe der Koronararterien im Bereich von
wenigen Millimetern ist es problematisch, sie mittels MRA in ausreichender örtlicher
Auflösung und Signalintensität darzustellen.
Eine Möglichkeit zur Verbesserung der Signalintensität von Gefäßen in der MRA wird heute
in der Anwendung von paramagnetischen und superparamagnetischen MR-Kontrastmitteln
auf Gadolinium- oder Eisenpartikel-Basis gesehen. Die Wirkungsweise dieser MR-
Kontrastmittel ist aus der konventionellen MR-Tomographie bekannt, und sie finden dort
Verwendung zur Darstellung anreichernder Gewebe, wie z.B. Tumoren. Zur Gefäßdarstellung
sind die gebräuchlichen MR-Kontrastmittel, wie beispielsweise das Gadolinium-DTPA
(Magnevist, Schering AG), nur bedingt brauchbar, da sie aufgrund ihrer Ladung und
Molekülgröße schnell nach Injektion aus dem intravasalen in den interstitiellen Raum
diffundieren. Erst die Weiterentwicklung der MR-Hardware ermöglicht die ausreichend
schnelle Durchführung von 3D-MR-Sequenzen, die die Darstellung handelsüblicher
Kontrastmittel während ihrer ersten Kreislaufpassage erlauben. Die Geschwindigkeit dieser
Art der MR-Bildgebung ist jedoch noch nach wie vor nicht ausreichend, um die Koronarien
bei gleichzeitiger kardialer Triggerung im Atemstillstand darzustellen. In letzter Zeit werden
sogenannte Blutpoolkontrastmittel entwickelt, welche aufgrund ihrer molekularen Struktur
länger intravasal verbleiben. Einige dieser Blutpool-Kontrastmittel haben eine gegenüber den
heute üblichen Kontrastmitteln deutlich verlängerte intravasale Halbwertzeit.
Diese Studie prüft Möglichkeiten, die von Manning et al. beschriebene
Gradientenechosequenz zur MRA der Koronarien zu optimieren und mit Hilfe eines
Blutpoolkontrastmittels eine verbesserte Darstellung dieser zu erreichen.
Ein wesentliches Problem bei der Anwendung von Blutpoolkontrastmitteln für die MR-
Angiographie besteht darin, daß sowohl Arterien als auch Venen gleichermaßen dargestellt
werden. Die selektive Darstellung von arteriellem bzw. venösem Fluß gelingt auch bei
Anwendung von Sättigungsbalken nach Kontrastmittelapplikation nur unzureichend. Als
5Lösungsansatz für dieses Problem wird in dieser Studie eine neuartige flußrichtungssensitive
Sequenz erprobt. Diese Sequenz in Spinecho-Technik arbeitet mit zueinander örtlich
versetzten Anregungs- und Refokussierungspulsen. Das Prinzip ermöglicht je nach Richtung
des örtlichen Versatzes in Schichtselektionsrichtung die selektive Darstellung von Arterien
und Venen. Ziel der Untersuchungen in dieser Studie ist es, die Anwendbarkeit dieser Technik
für die Magnetresonanzangiographie in vitro und in vivo zu testen.
62 Material/Methode:
2.1 MR-Angiographische Techniken
Die Darstellung von stationären Geweben und von fließendem Blut mittels MR-Tomographie
beruht auf grundsätzlich verschiedenen Effekten. Während bei der Bildgebung von stationären
Geweben deren verschiedene T1-und T2-Relaxationszeiten die Hauptrolle spielen, wirken
sich bei der Darstellung von fließendem Blut verschiedene Flußeffekte auf die Signalintensität
im späteren MR-Bild aus. Dies sind die sogenannten Time-of-flight-Effekte und die
Phasenkontrasteffekte. Sowohl die Time-of-flight- als auch die Phasenkontrasteffekte
werden zur MRA benutzt.
Eine dritte Methode der MRA nutzt eine starke T1-Zeit-Verkürzung des Blutes nach
intravasaler Bolusinjektion von üblichen paramagnetischen Kontrastmitteln.
Auf die drei grundlegenden Methoden der MRA soll im Folgenden kurz eingegangen werden.
2.1.1 Time-of-flight-Effekte
Während eines Meßzyklus einer Gradientenecho-Bildsequenz werden in einer bestimmten
zeitlichen Folge definierte Hochfrequenzpulse selektiv in die bildlich darzustellende
Gewebeschicht eingestrahlt. Wählt man nun für die Repetitionszeit der Meßsequenz
Zeitintervalle, die kürzer als die T1-Zeiten der stationären Spins in der Schicht sind, treten für
das stationäre Gewebe Sättigungseffekte auf, d.h. es trägt nicht zur Signalerzeugung bei.
Hingegen finden sich in einem zur Schicht senkrecht verlaufenden Blutgefäß Protonen, die
zwischen den einzelnen Zyklen der Meßsequenz in die Schicht einströmen. Diese sind keinen
Sättigungseffekten unterworfen und können zur Signalerzeugung beitragen.
7Abbildung 2-1: Prinzip der TOF-Angiographie
Auf diese Weise lassen sich Schnittbilder mit einer definierten Schichtdicke erzeugen. Unter
der Vorraussetzung, daß das stationäre Gewebe in der Schicht eine im Vergleich zur
Repetitionszeit lange T1-Zeit besitzt, wird ausschließlich fließendes Blut signalreich
dargestellt. Um nun ein Gefäß in seinem anatomischen Verlauf beurteilen zu können, kann
man multiple, aneinanderliegende Einzelschichtbilder erzeugen. Um aus diesen
Einzelschichten ein dem Röntgenangiographiebild vergleichbares Gesamtbild zu erzeugen,
bedient man sich der sogenannten MIP-Technik (MIP= Maximum-Intensitäts-Projektion). Bei
dieser Technik wird per digitaler Nachbearbeitung aus den Einzelschichtbildern ein
Projektionsbild in beliebiger Aufsicht erstellt (s.Abb 2-2).
Abbildung 2-2: Prinzip der Maximum-Intensitäts-Projektion.
Da die Auflösung eines solchen MIP-Bildes in Schichtselektionsrichtung durch die
Schichtdicke gegeben ist, ist es wünschenswert, möglichst dünne Schichten zu erzeugen.
8Leider lassen sich aber nicht beliebig dünne Schichten erzeugen, da das Signal-zu Rausch-
Verhältnis mit abnehmender Schichtdicke schlechter wird. Aus diesem Grund werden für die
TOF-Angiographie in letzter Zeit häufiger dreidimensionale Akquisitionstechniken
verwendet. Dabei kann ein Meßvolumen in Form eines dreidimensionalen Datensatzes
dargestellt werden, aus dem dann ebenfalls ein Angiogramm in Form einer MIP-Projektion
erzeugt werden kann. Der Vorteil dieser 3D-Technik liegt grundsätzlich in einem höheren
Signal-zu-Rausch-Verhältnis, jedoch sind die Einstromeffekte geringer als bei der 2D-
Technik. Weitere Nachteile sind der deutlich höhere Zeitaufwand sowie die höhere
Anfälligkeit für Bewegungsartefakte.
2.1.2 Kontrastmittelunerstützte 3D-MRA
Bei dieser Angiographietechnik wird übliches paramagnetisches Kontrastmittel im Bolus
intravenös injiziert. Nach einer gewissen Kreislaufzeit erreicht der KM-Bolus die arterielle
Strombahn. Mittels einer ultraschnellen, T1-gewichteten 3D-Gradientenechosequenz wird
dann während dieser arteriellen Bolusphase ein stark T1-gewichteter 3D-Datensatz akquiriert.
Die Repetitionszeit wird dabei deutlich kürzer als die T1-Relaxationszeit des stationären
Gewebes im Meßvolumen gewählt, so daß dieses nicht wesentlich zur Signalgebung beiträgt.
Intraarteriell herrscht hingegen in der KM-Bolusphase eine sehr kurze T1-Relaxationszeit, so
daß die Blutgefäße in der beschriebenen Sequenz sehr signalreich zur Darstellung kommen.
Prinzip dieser Angiographietechnik ist folglich die Erstellung eines stark T1-gewichteten
Bildes, Flußeffekte sowie hämodynamische Besonderheiten wirken sich im so erstellten Bild
nicht wesentlich aus.
Vorraussetzung für diese Angiographietechnik ist ein Meßsystem mit ultraschnellen
Gradientensystemen, um eine möglichst kurze Meßzeit zu gewährleisten. Bei längeren
Meßzeiten kommt es zu zwei nachteiligen Effekten:
 Das Kontrastmittel flutet aus dem arteriellen Gefäßsystem schnell wieder ab, somit
verschlechtert sich die Darstellung der Arterien im T1-gewichteten Bild.
 Je nach Kreislaufzeit gelangt vermehrt Kontrastmittel in das venöse System, es kommt zu
einer unerwünschten Darstellung des venösen Systems mit entsprechenden Überlagerungen
im Angiographiebild.
Das Zeitfenster für die Bildakquisition ist nach Bolusinjektion sehr kurz, im Bereich der
supraaortalen Gefäße bleiben maximal etwa 20 Sekunden Zeit, bevor eine störende
Darstellung der Venen erfolgt.
9Der Hauptvorteil dieser Angiographietechnik liegt in dem hohen Signal-zu-Rausch-Verhältnis
und der fehlenden Anfälligkeit für Flußartefakte.
2.1.3 Phasenkontrasteffekte
Die grundlegenden Efekte der Phasenkontrastangiographie sind in der Literatur hinreichend
beschrieben worden [8,9].
Besonderheiten dieser Methode liegen in der Möglichkeit der quantitativen Fluß- und
Geschwindigkeitsmessung. Nachteilig wirken sich der hohe Zeitaufwand sowie die hohe
Artefaktanfälligkeit aus.
Die oben beschriebenen grundlegenden Techniken der MR-Angiographie sind jedoch nicht
für alle Anwendungen geeignet. Der hohe zeitliche Meßaufwand besonders der
Phasenkontrastangiographie macht sie bei der Bildgebung der intrathorakalen Gefäße und
besonders der Koronararterien nur eingeschränkt brauchbar. Besonders die MRA der
Koronarien erfordert schnellere Meßsequenzen, da zur Vermeidung von Bewegungsartefakten
nur in einem sehr kurzen Intervall im Verlauf des Herzzyklus gemessen werden kann. Für
diesen Zweck erprobt werden gegenwärtig hauptsächlich schnelle Gradientenechosequenzen,
wie sie auch in dieser Studie zur Anwendung kommen. Diese Sequenzen erlauben Echo- und
Repetitionszeiten von wenigen Millisekunden, wodurch Meßzeiten für ein komplettes MR-
Bild von beispielsweise zwei Sekunden möglich sind. Noch schnellere MR-Bildgebung
erhofft man sich von der Echoplanar- (EPI-) Sequenztechnik.
2.2 Blutpoolkontrastmittel für die MR-Angiographie
Ein Problem der MR-Angiographie und besonders der TOF-Angiographie besteht in der
geringen Empfindlichkeit gegenüber langsamem Blutfluß und Fluß innerhalb der Schicht.
Dies liegt daran, daß langsame oder in der Schicht fließende Spins in mehreren Meßzyklen
mehrfach angeregt und somit wie stationäres Gewebe abgesättigt werden, was dazu führt, daß
sie sich im MRA-Bild nicht signalreich darstellen. Ein Versuch zur Lösung dieses Problems
ist der Einsatz eines paramagnetischen Kontrastmittels zur Verkürzung der T1-Zeit des Blutes
[10]. Die am weitesten verbreiteten MR-Kontrastmittel sind Chelate auf Gadolinium-Basis
wie das Gadolinium-DTPA (Magnevist, Fa. Schering, Berlin) oder Gd-DOTA. Da es sich bei
diesen Kontrastmitteln aber um niedermolekulare und sehr hydrophile Substanzen mit
geringer Bindung an Plasmaproteine handelt, diffundieren sie sehr schnell nach intravenöser
Injektion in den interstitiellen Raum und werden schnell renal ausgeschieden. Dies wird im
Bereich des Gehirns durch die intakte Blut-Hirn-Schranke verhindert, weshalb sie bei der
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Darstellung der intrakraniellen Gefäße bereits erfolgreich eingesetzt werden [11]. Bei der
thorakalen und abdominellen MRA jedoch führt das Abdiffundieren des Kontrastmittels zu
einer schlechteren Darstellung der Gefäße durch zu niedrige KM-Spiegel im Blut und zur
nicht erwünschten Darstellung des interstitiellen Raumes. Bei der kontrastmittelunterstützten
3D-MRA tritt dises Problem nicht auf, da hier bei sehr viel kürzeren Meßzeiten der first-pass-
Effekt des Kontrastmittels ausgenutzt wird. Diese Methode eignet sich jedoch nicht für die
Bildgebung der Koronararterien, da hier längere Meßzeiten (EKG-Triggerung u.a.) notwendig
sind. Aus diesem Grund wurden in letzter Zeit verschiedene makromolekulare Kontrastmittel
mit einer verlängerten intravasalen Verweildauer entwickelt [12-22]. Bei diesen
Blutpoolkontrastmitteln handelt es sich um Gd-DTPA-Komplexe, die an größere
Makromoleküle gebunden werden. Einige dieser Kontrastmittel befinden sich bereits in
tierexperimentellen Versuchsstadien. Hierzu gehören das Gd-DTPA-Albumin, das Gd-DTPA-
Polylysin, das Gd-DTPA-Dextran, sowie neuere Entwicklungen wie das Gadopentetat-
Dimeglumin und das Gd-DTPA-Kaskaden-Polymer, welches in dieser Studie Verwendung
findet.
Neben diesen paramagnetischen Kontrastmitteln werden derzeit auch superparamagnetische
Magnetide auf ihre Tauglichkeit als Blutpoolkontrastmittel überprüft [23].
2.2.1 Gd-DTPA-Kaskaden- Polymer (Gadomer 17, Fa. Schering, Berlin)
Bei diesem Kontrastmittel handelt es sich um ein neueres Blutpoolkontrastmittel auf
Gadolinium-Basis. Seine Molekülgröße liegt unter 30000 Dalton, weswegen es relativ schnell
renal eliminiert wird. Die Plasmahalbwertzeit beträgt im Rattenversuch 0,5 Stunden, die
Eliminationsrate nach sieben Tagen beträgt mehr als 99%. Die Relaxivität wird mit 11,9
Liter/mmol *sec bei 40°C und 20 MHz angegeben (European patent application No. 0430863;
[24]). Die Molekülstruktur des Polymers ist im Gegensatz zu dem eher linear gebauten Gd-
DTPA-Polylysin globulär, um die Diffusion in das Interstitium zu verzögern. Die Tauglichkeit
als Blutpoolkontrastmittel ist bereits in verschiedenen Studien untersucht worden [25-27]. In
dieser Studie wird es im Schweineversuch in einer Dosis von 0,2 mmol pro Kilogramm
Körpergewicht intravenös appliziert.
2.3 Beschreibung des Tiermodells
Die Durchführung von in vivo-Versuchen mit dem für den Menschen nicht zugelassenen Gd-
DTPA-Kaskaden-Polymer erforderte ein Tiermodell. Besonders für die Versuche zur MR-
Koronarangiographie mußte ein Tiermodell gefunden werden, welches im Bezug auf die
Herzanatomie dem Menschen ähnlich ist. Wegen guter anatomischer Vergleichbarkeit
11
insbesondere bei der Anatomie der Koronargefäße wurden als Versuchstiere Schweine
gewählt. Insgesamt wurden im Zeitraum von September 1996 bis Oktober 1997 acht
Schweine mit einem Gewicht zwischen 40 und 55 kg MR-tomographisch untersucht. Dabei
wurden an jedem Tier zwei Versuche unternommen. Am ersten Versuchstag wurden
Meßungen für die flußrichtungssensitive MR-Angiographie unternommen, der zweite
Versuchstag galt der MR-Koronarangiographie. Das Versuchsvorhaben wurde von der
zuständigen Behörde gemäß §8 Abs.1 des Tierschutzgesetzes genehmigt.
 Die Tiere (Deutsche Landrasse) wurden jeweils etwa eine Woche vor Versuchsbeginn aus der
landwirtschaftlichen Zucht erworben und in den Räumlichkeiten des Instituts für
Versuchstierkunde (Direktor: Universitätsprofessor Dr. med. vet. W. Küpper) an der RWTH
Aachen untergebracht. Die Tiere wurden in Einzelkäfigen von drei Quadratmetern Größe
gehalten. Zwischen den beiden Versuchstagen pro Tier lag ein Zeitraum von maximal acht
Tagen, wobei die Schweine nach dem zweiten Versuchstag gemäß Tierschutzgesetz getötet
wurden. Während der Haltung war die intensive Betreuung der Tiere durch das Personal des
Instituts gewährleistet.
2.3.1 Narkose
Vor den Versuchen wurden die Tiere zwölf Stunden lang nüchtern belassen. Am Versuchstag
selbst wurden dann zur Einleitung der Narkose zunächst 8 mg/ kg Körpergewicht Azaperon
(Stresnil: Fa. Janssen, Deutschland) gemischt mit 0,1 mg Atropin intramuskulär injiziert.
Nach einem Zeitraum von 10 Minuten wurde dann Ketamin (Ketamin: Fa. Sanofi,
Deutschland) in einer Dosis von 20 mg/kg Körpergewicht ebenfalls intramuskulär gegeben.
Nach Wirkungseintritt wurde an einer Ohrvene ein venöser Zugang mit einer 18G Kanüle
(Abbocath: Fa. Abbot, Irland) gelegt. Über diesen Zugang erfolgte dann die Injektion eines
1:2-Gemisches von Pentobarbital-Natrium und 0,9%iger NaCl-Lösung. Es wurden initial
zwischen 2 ml und 4 ml dieses Gemisches gegeben. Danach folgte die endotracheale
Intubation mittels steriler Kunststofftuben (Fa. Vygon, Aachen). Es wurden Tuben mit einem
Durchmesser zwischen 6,5 mm und 8,5 mm, je nach Größe des Versuchstieres verwendet.
Nach Intubation wurde die Narkose mit dem beschriebenen Narkosegemisch so weit vertieft,
daß eine kontrollierte maschinelle Beatmung mittels eines halbgeschlossenen Narkosesystems
(Fa. Drägerwerk AG, Lübeck) ermöglicht wurde. Die Tiere wurden dabei mit einem Gemisch
aus Druckluft (75 Vol%) und Sauerstoff (25 Vol%) beatmet. Nach MR-Messungen in
Atemstillstand von bis zu einer Minute Dauer wurde der Sauerstoffanteil kurzfristig bis auf 75
Vol% erhöht. Nach dem jeweils ersten Versuch wurden die Tiere in ihrer Aufwachphase nach
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Extubation lückenlos überwacht. Nach dem Zweitversuch wurden die Tiere mit einer i.v.-
Injektion von 40 ml Pentobarbital und anschließend 80 mval KCl-Lösung getötet. Danach
erfolgte die operative Thoraxeröffnung und die Präparation des Herzens.
2.4 MR-Koronarangiographie:
2.4.1 Schnelle Gradientenecho-Sequenz für die MR-Koronarangiographie:
Untersuchungen am Tiermodell
2.4.1.1 Versuchsaufbau
Die Untersuchungen erfolgten an einem Philips Gyroscan ACS NT Kernspintomographen
(Philips Medical Systems, Best, Niederlande) mit einem 1,5T-Magneten und einer maximalen
Gradientenstärke von 15 mT/m. Als Signalempfänger diente die eingebaute Körperspule. Die
Versuchstiere wurden dabei in Rückenlage auf dem Untersuchungstisch gelagert. Zur
Triggerung der Meßsequenz und zur Überwachung wurden je drei EKG-Elektroden an der
Brustwand angebracht. Zusätzlich wurde mit einem Bauchgurt ein Druckmesser  zur
Überwachung der Atemtätigkeit angelegt.
2.4.1.2 Meßsequenz und Versuchsprotokoll
Die in dieser Studie verwendete schnelle Gradientenechosequenz wurde erstmals von
Manning und Edelman 1991 [28] beschrieben. Sie zählt zu den sog. Bright-blood-Techniken,
d.h. laminarer Fluß erscheint signalreich, turbulenter oder fehlender Fluß wird signalarm
dargestellt. Technisch handelt es sich dabei um eine elektrokardiographisch getriggerte
flußkompensierte schnelle 2D-Gradientenechosequenz mit K-Raum-Segmentierung. Dabei
werden in einem Meßzyklus acht Phasenkodierschritte vorgenommen. Bei einer Matrix von
128*256 Pixeln ermöglicht diese Sequenz die Erstellung eines zweidimensionalen
Schnittbildes innerhalb von 16 Herzzyklen in Atemstillstand. Zur optimalen Darstellung der
Koronararterien empfiehlt sich die Messung in der Diastole, da in dieser Phase des Herzzyklus
die höchste Koronarperfusion und die geringste Herzbewegung auftritt. Um die Messung in
der Diastole vorzunehmen, wird nach dem EKG-Triggersignal ein der Herzfrequenz
angepaßtes Trigger-Delay vor den eigentlichen Meßbeginn geschaltet. Bei einer Herzfrequenz
von 120 pro min wurde nach der R-Zacke im EKG ein Trigger Delay von 380 ms verwendet,
bei einer Frequenz von 70 pro min wurde mit 500 ms ein längeres Intervall gewählt. In dieser
Studie verwendeten wir wie von Manning beschrieben als Ausgangsparameter eine Echozeit
von 6,9 ms und eine Repititionszeit von 13 ms. Das Meßfeld (FOV) betrug 250 mm x 250
mm. Die transversal orientierten Schichten hatten eine Dicke von 4 mm und wurden 1 mm
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überlappend angeordnet. Zunächst erfolgte die Anfertigung von Übersichtsbildern in allen drei
Raumrichtungen mit einer Gradientenechosequenz mit einem Meßfeld von 450 mm, einer TR
von 7,8 ms und einer TE von 3,5 ms. Anschließend wurden die transversalen Schichten mit
ihrem Zentrum in Projektion auf die Aortenwurzel bzw. Klappenebene des Schweineherzens
eingerichtet, um so die Koronarostien und die proximalen Koronararterien darzustellen.
In den folgenden Messungen wurde versucht, diese Sequenz durch Änderung verschiedener
Parameter im Hinblick auf die Kontrastmittelgabe zu optimieren. Systematische
Untersuchungen wurden zur Ermittlung des optimalen Anregungswinkels durchgeführt.
In einem zweiten Schritt wurde die Meßsequenz mit einem zusätzlichen Inversionspuls
ausgestattet. Bei diesem handelt es sich um einen 180°-Puls, der zeitlich vor den Pulsen zur
Gradientenechoerzeugung eingestrahlt wird. Dieser Puls sollte gewährleisten, daß sich
stationäres Gewebe zu Beginn der Gradientenechoerzeugung in einem Sättigungszustand
befindet und somit nicht zur Signalerzeugung beitragen kann.
 Auf diese Weise sollte der Kontrast zwischen den Koronararterien und dem Herzmuskel
erhöht werden. Zur Optimierung dieser Sequenz wurden systematische Meßreihen im Bezug
auf folgende Parameter durchgeführt:
 optimale Inversionszeit TI: Zeit, die der 180°-Inversionspuls vor der
Gradientenechosequenz  eingestrahlt werden muß, um den besten Kontrast der Koronarien
zu erreichen.
 optimale Echozeit TE
 optimale Repititionszeit TR
 optimaler Anregungswinkel
Nach diesen Messungen wurde jedem Versuchstier das oben beschriebene
Blutpoolkontrastmittel in einer Dosis von 0,2 mmol pro Kilogramm Körpergewicht injiziert.
Es erfolgten erneute Messungen mit beiden Sequenzen, also der Manning-Sequenz und der
Inversions-Präpuls-Sequenz. Da sich das Kontrastmittel hauptsächlich auf die T1-Relaxivität
auswirkt (s.o.), wurden erneut systematische Messungen zur Suche nach dem optimalen
Anregungswinkel unternommen.
Da die systematischen Meßreihen mit einem erheblichen Zeitaufwand verbunden waren,
konnten auch aufgrund der Halbwertzeit des Kontrastmittels nicht bei jedem Versuchstier
sämtliche Messungen durchgeführt werden. Die einzelnen Sequenzoptimierungsschritte sind
jedoch mindestens an je zwei Tieren untersucht worden.
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2.4.1.3 Versuchsauswertung
Die Auswertung der MR-Bilder wurde anhand von quantitativen Signalmessungen
vorgenommen. Dabei wurde neben der Signalintensität der abgebildeten Strukturen vor allem
deren Signal-zu-Rausch-Verhältnis berücksichtigt.
Die Messungen der Signalintensitäten erfolgte nach der sogenannten ROI-Methode (ROI =
Region of interest). Dabei wird mit Hilfe einer speziellen Software im MR-Bild ein
Meßbereich eingezeichnet, der die für die Signalmessung interessante Struktur umschreibt. In
der anschließenden Kalkulation berechnet der MR-Rechner für alle Bildpixel, die in diesem
Meßbereich liegen, die Signalintensität. Danach wird aus diesen Einzelwerten der Mittelwert
und die Standardabweichung für die Signalintensität in diesem Meßbereich berechnet.
Auf diese Weise wurden relative Signalintensitäten von verschiedenen thorakalen
Gefäßstrukturen ermittelt.
Da aber die Signalintensität für sich genommen nur eine begrenzte Aussage über die
Identifizierbarkeit und Abgrenzbarkeit einer Struktur zur Umgebung erbringt, wurden
zusätzlich Messungen im Bereich der stationären Gewebe und in der Luft vorgenommen. Um
nun eine Aussage über die tatsächliche Sichtbarkeit einer Struktur unabhängig von der
Fensterung durch den MR-Rechner zu erhalten, wurden für die jeweiligen Strukturen sog.
Signal-zu-Rausch-Verhältnisse ermittelt. Dabei wurde wie von Atkinson [6] 1991 beschrieben
die jeweilige relative Signalintensität durch die im gleichen Bild gemessene
Standardabweichung des Signals in Luft dividiert. Auf diese Weise wurde dann für die
verschiedenen systematischen Meßreihen das Signal-zu-Rausch-Verhältnis in Diagrammform
dargestellt.
2.4.2 Vergleich der MR-Koronarangiographie mit postmortalen
Koronarausgußpräparaten
Nach Tötung der Versuchstiere am Ende des Versuchstages zur MR-Koronarangiographie
erfolgte die Eröffnung des Thorax und die Präparation des Herzens. Es erfolgte die
Durchtrennung der Lungen- und Hohlvenen. Nach Durchtrennen der Aorta descendens und
der supraaortalen Gefäße wurde das Herz mitsamt dem Aortenbogen entnommen. Nach
Spülung wurde vom Aortenbogen her ein Zweikomponenten-Kunstharzkleber  unter Druck in
den Koronargefäßbaum injiziert. Nach Aushärtung des Kunststoffes in den Koronargefäßen
wurde das Präparat in einem Laugenbad bei 50° Celsius bis zur kompletten Auflösung des
Gewebes inkubiert.
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Anschließend wurden die Kunststoffpräparate in ein Gemisch aus Wasser und Gd-DTPA
(Magnevist: Fa. Schering, Berlin) im Verhältnis 200:1 eingelegt und MR-tomographisch
untersucht. Dazu wurde eine T1-gewichtete Gradientenechosequenz in 3D-Technik
verwendet. Die Sequenz wurde mit einer Matrix von 256x256, einem Meßfeld von 256x256
mm und 6 mm Schichtdicke mit 3 mm Überlappung eingerichtet. Die Echozeit betrug 6,9 ms,
die Repetitionszeit 13 ms, der Anregungswinkel lag bei 60°. Mit Hilfe einer axial orientierten
Minimum-Intensitäts-Projektion wurden in der Nachbearbeitung Projektionsbilder erzeugt,
die als Hilfe für die Identifikation der Koronararterien in den Angiographiebildern dienten.
2.5 Spinecho-Angiographie-Sequenz mit örtlich versetzten Pulsen
Für die Versuche zur flußrichtungssensitiven Angiographie wurde eine modifizierte Spinecho-
Sequenz verwendet [29]. Bei dieser Sequenz wurden die schichtselektiven 90°-
Anregungspulse und 180°-Refokussierungspulse entlang der Schichtselektionsrichtung örtlich
versetzt eingestrahlt. Das Prinzip des örtlichen Pulsversatzes wurde bereits von Moore et al.
[66] als sogenanntes „Bolus tracking“ im Zusammenhang mit der Messung des portalen
Blutflusses erwähnt. Die Anwendung als Angiographietechnik wurde erstmals in dieser Studie
erprobt.
90°-Puls 180°-Puls Echo
Zeit
Abbildung 2-3: Prinzip des örtlichen Versatzes des Echopulses
Durch dieses Prinzip ist es möglich, je nach Richtung des örtlichen Versatzes selektiv nur die
in diese Richtung fließenden Protonen zur Bildgebung heranzuziehen.
Da nur solche Spins zur Bildgebung beitragen, die sowohl dem 90°-Puls als auch dem 180°-
Puls ausgesetzt waren, muß zur suffizienten Gefäßdarstellung der örtliche Pulsversatz der
Flußgeschwindigkeit innerhalb des darzustellenden Gefäßes angepaßt werden.
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Zu schneller Fluß
90°-Puls 180°-Puls
Zu langsamer Fluß
90°-Puls 180°-Puls
Abbildung 2-4: Effekte bei zu langsamem und zu schnellem Fluß
Der optimale Pulsversatz gemessen in Metern ist also der Versatz, bei dem alle fließenden
Spins des darzustellenden Gefäßes zur Bildgebung beitragen. Dieser ist von folgenden
Parametern abhängig:
 der Schichtdicke d,
 der Echozeit TE, wobei die Zeit zwischen 90° und 180°-Puls TE/2 entspricht,
 der mittleren Flußgeschwindigkeit v im Gefäß.
Wenn man die Repititionszeit TR so wählt, daß vor dem nächsten Meßzyklus wieder komplett
neue, also ungesättigte Spins in die Schicht einströmen, so errechnet sich der optimale Versatz
A o p t  der Pulse nach der Formel:
A
T E
vopt  2 *
Um zu gewährleisten, daß nur fließende und keine stationären Spins zur Bildgebung
beitragen, muß der Versatz mindestens eine Schichtdicke betragen. Je nach Schichtdicke läßt
sich nach der Formel  T E
d
vo p t

2
 die minimale Echozeit TE errechnen, die nötig ist, um
diese Bedingung zu erfüllen.
Es läßt sich jedoch besonders für arteriellen Fluß nicht eine konstante Flußgeschwindigkeit
annehmen, da das Blut in einer Arterie nicht über den gesamten Gefäßquerschnitt mit
konstanter Geschwindigkeit fließt. Vielmehr findet sich bei laminarem Fluß ein Flußprofil.
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Abbildung 2-5: Geschwindigkeitsprofil in einer Arterie bei laminarem Fluß
In großen Gefäßen mit einem ausgeprägten Flußprofil finden sich daher sehr unterschiedliche
Flußgeschwindigkeiten. Zusätzlich zum Flußprofil ändert sich innerhalb eines Herzzyklus die
Flußgeschwindigkeit durch die arterielle Pulsation. Um alle unterschiedlich schnell fließenden
Spins in einem Gefäß zur Bildgebung nutzbar zu machen, reicht der einfache örtliche Versatz
des 180°-Pulses nicht aus, es wird zusätzlich eine Pulsverbreiterung erforderlich. Die
Verbreiterung der Pulse erfolgte technisch durch die entsprechende Herabsetzung der Stärke
des Schichtselektionsgradienten für den Refokussierungspuls.
Zu schneller Fluß
90°-
Puls
180°-
Puls
Verbreiterung des 180°-Pulses
90°-
Puls
180°-
Puls
Abbildung 2-6: Prinzip der Pulsverbreiterung des Echopulses bei schnellem Fluß
Die optimale Breite x eines 180°-Pulses läßt sich nach der Formel
x v T E v T E
v v
T E    

m ax m in
m ax m in/ /
( )
2 2
2
berechnen.
2.5.1 Untersuchungen am Flußphantom
Für die in vitro-Versuche mit der oben beschriebenen Sequenz wurde ein Flußmodell
verwendet. Dazu dienten U-förmig angeordnete Polyvinylchloridschläuche, welche durch ein
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Wasserbad geleitet wurden. Durch die Schläuche wurde mit Hilfe einer elektrischen Pumpe
Wasser geleitet. Die Flußgeschwindigkeit konnte durch Veränderung der Stromzufuhr an der
Pumpe reguliert werden. Nach Bestimmung der Flußgeschwindigkeit im jeweiligen Schenkel
mittels Phasenkontrasttechnik wurden gemäß der Formeln für optimalen Pulsversatz und
Echozeit Meßreihen für den schrittweisen örtlichen Versatz und die Pulsverbreiterung
durchgeführt. Die Auswertung erfolgte nach der in Kap. 2.4.1 beschriebenen ROI-Methode.
Dabei wurden jeweils Messungen im Bereich des zuführenden und abführenden Schenkels
sowie im Hintergrund, also im Wasserbad, durchgeführt. Zur Bestimmung der S/R-
Verhältnisse erfolgte weiterhin die Messung der Standardabweichung des Signals in Luft.
zuführender
Schenkel
abführender
Schenkel
Wasserbad
Abbildung 2-7: Flußphantom
Der zuführende bzw. abführende Schenkel dieser Versuchsanordnung hatten jeweils einen
Innendurchmesser von 20 mm, der Abstand der beiden Schenkel zueinander betrug 90 mm.
Durch zusätzlich angebrachte Seitenäste im Bereich des abführenden Schenkels wurden
unterschiedliche Flußgeschwindigkeiten in den beiden Schenkeln erzeugt.
Bei einer Pumpenspannung von 22 Volt wurde mit Hilfe einer Phasenkontrast-Flußmessung
im zuführenden Schenkel eine durchschnittliche Flußgeschwindigkeit von 50 cm/s gemessen.
Die Schichtdicke für die Spinecho-Angiographie wurde auf 3 mm festgelegt, um eine relativ
große örtliche Auflösung bei vertretbarem S/R-Verhältnis zu erreichen. Nach der Formel für
die minimale Echozeit TE aus Kap. 2.5 ergab sich eine Zeit von mindestens 12 ms. Um
eventuell höhere Flußgeschwindigkeiten ebenfalls zu erfassen, wurde die Echozeit auf 18 ms
festgelegt. Daraus ergaben sich als technisch kleinstmögliche Repititionszeit 30 ms. Nach
einer Messung ohne Pulsversatz wurde dieser in beiden Richtungen schrittweise in 50- bis
500-Herz-Schritten erhöht. Bei einer Bandbreite von 625 Hz bei 3 mm Schichtdicke entsprach
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dabei 1 mm Versatz etwa 208 Herz. Die Berechnung des optimalen Pulsversatzes ergab dabei
4,5 mm, was 937 Hz entsprach.
In einem zweiten Versuch wurde der 180°-Refokussierungspuls durch entsprechende
Erniedrigung des Schichtselektionsgradienten von 3 mm auf 4,4 mm verbreitert. Mit diesem
verbreiterten Refokussierungspuls wurden dann Meßreihen ohne und mit örtlichem
Pulsversatz in beide Richtungen durchgeführt, bis die Bildqualität keine eindeutige
Beurteilung des zu- und abführenden Schenkels mehr zuließ.
2.5.2 Untersuchungen am Tiermodell
Insgesamt wurden acht Tiere mit der Spinecho-Angiographie-Sequenz untersucht.
Nach Erstellung eines geeigneten Übersichtsbildes in Gradientenechotechnik mit einem
Meßfeld von 450 mm, TR=7,8 ms, TE=3,5 ms und einem Anregungswinkel von 20° wurden
mit Hilfe der Spinecho-Sequenz Untersuchungen im Bereich der Aorta abdominalis und der
Vena cava inferior durchgeführt. Die Schichten waren transversal orientiert, so daß der Fluß in
der Aorta und der unteren Hohlvene senkrecht zur Schichtebene verlief.
Es wurden standardisierte Meßreihen für den Pulsversatz durchgeführt. Das Meßfeld betrug
200 mm x 200 mm mit einer 128 x 256-Pixel-Matrix. In jeder Messung wurden zwei
Mittlungen durchgeführt. Pro Meßschritt wurden zwischen einer und drei transversale
Schichten akquiriert. In der ersten systematischen Meßreihe wurden bei einer TR von 30 ms ,
einer TE von 10 ms und einer Schichtdicke von 7 mm Signalkurven in Abhängigkeit vom
örtlichen Pulsversatz erstellt (Diagramm 3-13; 3-14).
In jeder Reihe wurde der örtliche Pulsversatz in beiden Richtungen, also in arterieller und
venöser Richtung in Schritten zwischen 0,5 mm und 1 mm variiert.
Bei 7 mm Schichtdicke hatte der Schichtselektionsgradient eine Bandbreite von 625 Herz. Bei
der speziellen MR-Software für den örtlichen Pulsversatz mußte dieser ebenfalls in Herz
angegeben werden. Für eine systematische Meßreihe mit Pulsversatzschritten von 1 bzw. 0,5
mm war die Umrechnung von Herz in Millimeter erforderlich. Bei 625 Herz Bandbreite und 7
mm Schichtdicke entsprach 1 mm 89,28 Herz. Der Pulsversatz wurde nun in beiden
Richtungen schrittweise erhöht, bis die Qualität der Bilder keine eindeutige Identifikation der
Gefäße mehr zuließ. Dies war bei Versatz in venöser Richtung bereits bei etwa 10 mm, bei
Versatz in arterieller Richtung bei 12 mm der Fall.
In den folgenden Meßreihen wurden verschiedene Sequenzparameter systematisch verändert:
1.) Echozeit TE und Repetitionszeit TR:
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Neben der Meßreihe mit einem TR von 30 ms und einem TE von 10 ms, die in insgesamt vier
Versuchen durchgeführt wurde, erfolgte in zwei Versuchen eine Meßreihe mit einem TR von
20 ms bei gleichbleibender TE von 10 ms.
In einem Versuch erfolgte dann bei fester TR von 30 ms die systematische Veränderung von
TE zwischen 10 und 18 ms in Schritten von 2 ms bei optimiertem Versatz für venösen Fluß.
Die Ober- und Untergrenzen von TE waren technisch begrenzt.
2.) Schichtdicke:
Eine Verringerung von Schichtdicken bewirkt in der MR-Tomographie immer auch einen
Signalverlust, da in einer dünneren Schicht weniger Protonen angeregt werden können. Der
Signalverlust bei Erniedrigung der Schichtdicke läßt sich durch Erhöhung der Anzahl der
Mittlungen ausgleichen. Ausgehend von einer Schichtdicke von 10 mm bei einer Mittelung
(NSA) läßt sich bei Erhöhung der Anzahl der Mittlungen nach folgender Formel eine
zugehörige Schichtdicke berechnen, bei der das Signal konstant bleiben sollte.
d
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
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wobei d der Schichtdicke und NSA der Anzahl der Mittlungen entspricht. Im Versuch 3
wurde eine entsprechende Meßreihe mit der Spinecho-Sequenz ohne örtlichen Pulsversatz
durchgeführt, um diese Beziehung zu verifizieren. Dabei wurde von 10 mm Schichtdicke und
einer Mittlung ausgehend schrittweise die Anzahl der Mittlungen bis auf 20 erhöht, hier mit
einer nach der Formel berechneten Schichtdicke von 2,24 mm.
Im Versuch 6 wurden die Schichtdicken ausgehend von 7 mm in beide Richtungen in
Schritten von 1 mm verändert und für jede Schichtdicke wurde eine Signalkurve in
Abhängigkeit vom örtlichen Pulsversatz erstellt. Der Pulsversatz erfolgte in 1 mm Schritten,
bis die Bildqualität keine eindeutige Interpretation mehr zuließ. Bei Schichtdicken von 2 mm
und 1 mm wurde der örtliche Versatz auch in 0,25 mm-Schritten verändert, um genügend
Meßwerte für die Analyse zu erhalten.
3.)  Pulsverbreiterung in vivo:
In zwei Versuchen wurde die Pulsverbreiterung in vivo erprobt. Im ersten Versuch wurde der
180°-Refokussierungspuls um den Faktor 10 verbreitert. Im zweiten Versuch wurde bei 7 mm
Schichtdicke mit einer Verbreiterung des 90°-Anregungspulses gearbeitet. Es erfolgte eine
Verbreiterung des 90°-Pulses gegenüber dem Echopuls um Faktor 1,5. Danach wurden zwei
Meßreihen durchgeführt, wobei in der ersten der Refokussierungspuls und in der zweiten der
Anregungspuls örtlich versetzt wurde
4.)  Meßreihen in Echoplanar-Technik (EPI):
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Bei dieser Versuchsreihe wurde die Anzahl der bei einer Echoplanarsequenz
zwischengeschalteten Gradientenechos, der sogenannte EPI-Faktor, systematisch verändert.
Im Versuch 7 wurden neben der normalen Versatzkurve bei einer Schichtdicke von 7 mm, TR
30 ms und TE 10 ms Messungen mit einem EPI-Faktor von 3 und 5 durchgeführt.
Im Versuch 8 erfolgte die Darstellung der V. cava bei einer Schichtdicke von 4 mm und einem
festen örtlichen Pulsversatz in venöser Flußrichtung von 2 mm. In der systematischen
Meßreihe erfolgte die Akquisition von je 5 Schichten mit einem EPI-Faktor von 0, 3, 5 und 7.
Die Repetitionszeit betrug 50 ms, die Echozeit 28 ms.
5.)  Meßreihen nach Kontrastmittelgabe:
Der Effekt des beschriebenen Blutpoolkontrastmittels beruht auf einer Verkürzung der T1-
Relaxationszeit. Dieser Effekt wirkt sich bei der MR-Angiographie besonders dann aus, wenn
Spins im fließenden Blut mehrfach angeregt werden bzw. wenn sie Sättigungseffekten
unterliegen. Dies ist im wesentlichen bei langsamerem, also venösem Fluß der Fall. Weiterhin
spielt neben der Flußgeschwindigkeit auch die Schichtdicke eine Rolle. Insgesamt wurden in
drei Versuchen vergleichende Meßreihen vor und nach Kontrastmittelgabe durchgeführt.
Im Versuch 5 erfolgte die vergleichende Messung vor und nach KM-Gabe bei einer
Schichtdicke von 7 mm, TR=30 ms und TE=10 ms.
Im Versuch 6 wurden vergleichende Messungen vor und nach KM-Gabe für kleinere
Schichtdicken zwischen 1 mm und 3 mm durchgeführt.
Im letzten Versuch erfolgte die vergleichende Messung vor und nach KM-Gabe in
Echoplanartechnik bei einem EPI-Faktor von 3.
Die Versuche am Flußphantom und am Tiermodell wurden nach der in Kap.2.4.1
beschriebenen ROI-Methode quantitativ ausgewertet. Dabei wurden bei jeder Meßreihe ROI-
Meßbereiche innerhalb der Vena cava inferior und der Aorta abdominalis gesetzt, wobei
innerhalb eines Tierversuchs Größe und Position dieser Kalkulationsbereiche konstant
gehalten wurden. Auf die gleiche Weise wurden Messungen im Bereich des stationären
Gewebes und der im Bild dargestellten Umgebungsluft vorgenommen. Weiterhin wurden
daraus nach der in 2.4.1 beschriebenen Methode Diagramme im Hinblick auf die Signal-zu-
Rausch-Verhältnisse erstellt.
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2.5.3 Versuche an Probanden
Es wurde exemplarisch ein Versuch mit der beschriebenen Spinecho-Sequenz am Menschen
vorgenommen. Dabei lag das Versuchsziel auf der Darstellung von langsamem Fluß in
Beinvenen. Die Sequenz wurde ausschließlich mit örtlichem Pulsversatz in venöser - also
kranialer - Richtung durchgeführt, um die selektive Darstellung der Venen zu gewährleisten.
Im Hinblick auf eine möglichst genaue anatomische Darstellung wurden die transversal
orientierten Schichten mit geringer Überlappung angeordnet. Dabei wurden transversal
orientierte Schichtblöcke im Bereich der Oberschenkel erstellt und in MIP-Technik zu
koronaren und schrägen Projektionen nachverarbeitet. Im Hinblick auf eine möglichst genaue
anatomische Darstellung wurden die transversal orientierten Schichten mit geringer
Überlappung angeordnet.
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3 Ergebnisse
3.1 MR-Koronarangiographie
Von den insgesamt sieben angesetzten Versuchen konnten sechs erfolgreich durchgeführt
werden. Ein Versuchstier verstarb bereits während der Versuchsvorbereitungen.
Bei den systematischen Meßreihen zur Koronarangiographie zeigte sich, daß in einem
Schichtenblock von beispielsweise sieben überlappenden transversal orientierten Schichten im
Bereich der Aortenwurzel nur auf sehr wenigen Schichten die Koronararterien eindeutig zu
identifizieren waren. Bei den identifizierbaren Abschnitten handelte es sich zumeist um die
proximalen Anteile der Gefäße.
In jedem Versuch gelang die Darstellung zumindest einer Koronararterie (Tabelle 3-1).
Aufgrund des hohen Zeitaufwandes der systematischen Meßreihen kamen nicht in allen
Versuchen beide Meßsequenztypen zur Anwendung. In Versuch 1 wurde ausschließlich mit
der Manning-Sequenz, in Versuch 2 mit der Inversions-Präpuls-Sequenz gearbeitet. Bei allen
Versuchen erfolgte gegen Ende die KM-Gabe. Es zeigte sich, daß nach KM-Gabe eine
Meßzeit von etwa 30 Minuten zur Verfügeng stand, um eine adäquate Kontrastmittelwirkung
zu gewährleisten. Daher erfolgte aus Zeitgründen nicht nach jeder KM-Gabe die Messung mit
beiden Sequenztypen.
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Manning-
Sequenz
Inversions-Präpuls-Sequenz
Versuch Nr. nativ nach KM nativ nach KM
1 LCA und RCA
proximal
LCA und RCA
proximal
n.u. n.u.
2 n.u. n.u. LCA LCA und RIVA
3 LCA n.u. keine Darstellung LCA
4 LCA LCA keine Darstellung LCA
5 LCA LCA LCA und RCA (nur
proximal)
LCA und RCA
7 RCA RCA RCA RCA
Tabelle 3.1: Darstellung der Koronargefäße in den verschiedenen Versuchen, LCA= linke
Koronararterie, RIVA= Ramus interventrikularis anterior, RCA= rechte Koronaraterie; n.u.:
keine Untersuchung erfolgt
Trotz EKG-Triggerung und Untersuchung in Atemstillstand-Technik kamen die Gefäße in
aufeinanderfolgenden Messungen in exakt gleicher Schichtpositionierung unterschiedlich zur
Darstellung. Bei Durchmessern der Arterien im Bereich von etwa zwei Millimetern und
Schichtdicken von vier Millimetern spielten daher Partialvolumeneffekte bei von Messung zu
Messung geringfügig wechselnden Positionen der Koronarien eine bedeutende Rolle
(Abbildung 3-1).
  
Abbildung 3-1: Unterschiedliche Darstellung der RCA bei gleicher anatomischer
Schichtposititonierung.
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Aus diesen Gründen waren quantitative Signalmessungen im Bereich der dargestellten
Koronarterien nach der ROI-Methode mit zu großen Fehlern behaftet. Daher wurden zur
systematischen Beurteilung des Signalverhaltens der Sequenzen Strukturen herangezogen, die
sich einerseits regelmäßig und andererseits ohne größere Partialvolumeneffekte darstellten.
Als leicht identifizierbar erwies sich der Ausflußtrakt des rechten Ventrikels und die Arteria
mammaria interna. Besonders dieses Gefäß war auf allen akquirierten Schichten bei einem
den Koronarien vergleichbaren Kaliber eindeutig zu identifizieren. Um das Signalverhalten
dieser Gefäßstrukturen mit dem von stationären Geweben in Beziehung zu setzen, erwies sich
eine Signalmessung im Bereich der dorsalen Thoraxweichteile als gut praktikabel. Für die
Berechnung der Signal-zu-Rausch-Verhältnisse erfolgte die Messung der Standardabweichung
des Signals in Luft in einem Meßbereich außerhalb des Tieres (Abbildung 3-2).
Abbildung 3-2: Lage der verschiedenen ROI-Meßbereiche
In den einzelnen Schichten einer Messung und über alle Messungen einer Meßreihe konnten
die vier ROI-Meßbereiche in ihrer Größe konstant gehalten werden. Die Positionierung
erforderte die Anpassung von Schicht zu Schicht, innerhalb einer Meßreihe war die Position
für jede Schichthöhe konstant. Für jede Meßreihe wurden die Meßwerte für jede Struktur in
allen akquirierten Schichten erhoben und dann arithmetisch gemittelt.
3.1.1 Ergebnisse  der MR-Sequenzoptimierung nativ
3.1.1.1 Signalverhalten der Manning-Sequenz
An zwei Tieren wurde eine systematische Meßreihe zur Manning-Sequenz mit
veränderlichem Anregungswinkel durchgeführt. Bei je zwei Mittlungen über sechs Schichten
lag die Meßzeit bei 1 Minute 47 Sekunden. Die EKG-getriggerte Sequenz war mit einer
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Trigger-Verzögerung von 400 ms ausgestattet, die Untersuchungen wurden in Atemstillstand
durchgeführt. Die quantitative Signalauswertung ergab ohne KM-Gabe in beiden Versuchen
einen optimalen Anregungswinkel von 70° (Diagramm 3-1; Abbildung 3-3).
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Diagramm 3-1: Verhalten der S/R-Verhältnisse der Manning-Sequenz in Abhängigkeit vom
Anregungswinkel
Abbildung 3-3: Darstellung der RCA bei einem Anregungswinkel von 70°.
3.1.1.2 Signalverhalten der Inversion-Recovery-Sequenz
3.1.1.2.1 Optimale Inversionszeit TI
Die auf der Basis der Manning-Sequenz entwickelte Inversions-Präpuls-Sequenz wurde in
zwei Versuchen im Hinblick auf die optimale Inversionszeit TI untersucht. Die sonstigen
Sequenzparameter entsprachen der oben beschriebenen Manning-Sequenz, der Flipwinkel
betrug entsprechend dem Ergebnis der oben durchgeführten Meßreihe 70°.
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Die Meßreihe im ersten Versuch zeigte besonders im unteren Bereich der Inversionszeit
zwischen 50 und 170 ms eine schlechte Bildqualität. Einerseits bewirkten kurze
Inversionszeiten eine erwartungsgemäß schlechte Unterdrückung des Hintergrundsignals,
andererseits traten durch die Herzbewegung deutliche Pulsationsartefakte auf (Abbildung 3-
4). Insgesamt wurde die bestmögliche Bildqualität im Bereich zwischen 195 und 330 ms
erreicht (Diagramm 3-2).
In diesem Versuch war die Trigger-Verzögerung mit der Inversionszeit automatisch korreliert,
d.h. die Messungen fanden nach dem jeweiligen TI in verschiedenen Phasen des Herzzyklus
statt, weswegen sich die Darstellung der Herzanatomie von Sequenz zu Sequenz geringfügig
änderte.
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Diagramm 3-2: Versuch 5: Optimierung der Inversionszeit
 
Abbildung 3-4: Bildeindruck bei verschiedenen Inversionszeiten
Für den zweiten Versuch wurde die Trigger-Verzögerung auf 450 ms festgesetzt, um bei einer
Herzfrequenz von durchschnittlich 100 Schlägen pro Minute eine Messung möglichst in der
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mittleren Diastole durchführen zu können. Bei insgesamt verbesserter anatomischer
Darstellung lag der Bereich des optimalen TI zwischen 200 und 290 ms (Diagramm 3-3).
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Diagramm 3-3: Versuch 7: Optimierung der Inversionszeit
 
Abbildung 3-5: Versuch 7: Bildeindruck bei verschiedenen Inversionszeiten
3.1.1.2.2 Optimale Echozeit TE und Repititionszeit TR
Ausgehend von den in der Literatur beschriebenen Werten für die Parameter TE und TR
wurde eine Meßreihe für ein veränderliches TE bei einem konstanten TR von 13 ms
durchgeführt (Diagramm3-4).
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Diagramm 3-4: Versuch mit veränderlicher Echozeit bei einer TR von 13 ms
Die höchsten Signal-zu Rausch-Verhältnisse waren bei dem technisch größtmöglichen TE von
6,9 ms zu beobachten. Ein kürzeres TE führte zu einem deutlichen Signalverlust und einer
Verschlechterung der Signal-zu -Rausch-Verhältnisse. Die anschließende Meßreihe wurde mit
einer fixen TE von 6,9 ms durchgeführt, die Repetitionszeit wurde von 13 ms bis auf 25 ms
erhöht. Dabei ergab sich insbesondere für das Signal-zu-Rausch-Verhältnis der A.mammaria
keine wesentliche Änderung. Durch die Erhöhung der Repetitionszeit verlängerte sich
lediglich die Dauer des Meßintervalles in einem Herzzyklus.
3.1.1.2.3 Optimaler Anregungswinkel
In zwei Versuchen wurden Meßreihen zur Inversions-Präpuls-Sequenz mit veränderlichem
Anregungswinkel durchgeführt.
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Diagramm 3-5: Optimierung des Anregungswinkels der Inversions-Präpuls-Sequenz anhand
von zwei Versuchen.
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In beiden Versuchen lag der optimale Anregungswinkel besonders für die Darstellung der A.
mammaria interna im Bereich von 60° bzw. 70° (Diagramm 3-5). Der linke Ventrikel
hingegen stellte sich bei höheren Flipwinkeln noch etwas signalreicher dar, im Hinblick auf
die Darstellung der Koronarien hat aber die Darstellung der A.mammaria interna die größere
Aussagekraft.
Verglichen mit der Manning-Sequenz stellte sich die A. mammaria in den systematischen
Meßreihen weniger signalreich dar.
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Diagramm 3-6: Signal-zu-Rausch-Verhältnisse der A.mammaria interna bei veränderlichem
Anregungswinkel mit Manning- und Inversions-Präpuls-Sequenz (Versuch 7).
 
Abbildung 3-6: Darstellung der RCA bei einem Anregungswinkel von 70°. Links Inversions-
Präpuls-Sequenz, rechts Manning-Sequenz.
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Die mit der Inversions-Präpuls-Sequenz erzeugten Bilder waren insgesamt signalärmer (s
Abb. 3-6). Das Hintergrundsignal gemessen im Bereich der Rückenmuskulatur war
erwartungsgemäß geringer als bei der Manning-Sequenz ( Diagramm 3-7).
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Diagramm 3-7: Vergleich des Hintergrundsignals der Manning- und Inversions-Präpuls-
Sequenz bei veränderlichem Anregungswinkel.
3.1.2 Ergebnisse der MR-Sequenzoptimierung nach Gabe von Blutpool-
Kontrastmittel
3.1.2.1  Signalverhalten der Manning-Sequenz
In einem Versuch wurde neben der systematischen Anregungswinkel-Optimierung nativ auch
eine Meßreihe mit veränderlichem Anregungswinkel nach Gabe des beschriebenen
Kontrastmittels durchgeführt. Dabei zeigte sich, daß das Signal-zu-Rausch-Verhältnis der A.
mammaria interna im Gegensatz zu der nativen Optimierung bis zu einem Wert von 90°
weiter anstieg. Der Vergleich zur nativen Akquisitionstechnik ergab aber keinen wesentlichen
Anstieg des S/R-Verhältnisses durch das Kontrastmittel.
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Diagramm 3-8: Manning-Sequenz: S/R-Verhältnisse der A. mammaria vor und nach KM-
Gabe in Abhängigkeit vom Anregungswinkel.
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Weiterhin wurde in einem Versuch durch Erhöhung der Matrix von 128 auf 256 Pixel die
Auflösung erhöht. Zur Verbesserung der Bildqualität bei erhöhter Auflösung wurde die
Anzahl der Mittlungen gleichzeitig von 2 auf 4 erhöht, wodurch sich die Meßzeit für sieben
Schichtbilder von 2:33 Minuten auf 4:40 erhöhte. Dabei ergab sich ein deutlich verbesserter
Bildeindruck.
 
Abbildung 3-7:Darstellung der LCA mit der Manning-Sequenz nach Kontrastmittelgabe.
Links mit einer Matrix von 96/128, rechts mit 128/256.
Auch bei der Darstellung der Koronararterien erbrachte das Kontrastmittel keinen eindeutigen
Vorteil (siehe Tabelle 3-1). Die Gefäße waren nach KM-Gabe zwar teilweise besser
abgrenzbar, es wurden aber keine zusätzlichen Gefäßanteile identifiziert.
3.1.2.2 Signalverhalten der Inversion-Recovery -Sequenz
In zwei Versuchen erfolgte die systematische Optimierung des Anregungswinkels nach KM-
Gabe. Während im Versuch 7 die Meßreihe aus Zeitgründen nur bis zu einem Flipwinkel von
60° durchgeführt werden konnte, zeigte sich im Versuch 5 ein Optimum im Bereich von 80°.
Der Kontrastmitteleffekt war bei der Inversions-Präpuls-Sequenz stärker ausgeprägt als für die
Manning-Sequenz.
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Diagramm 3-9:Inversions-Präpuls-Sequenz: Optimierung des Anregungswinkels nach
Kontrastmittelgabe
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Diagramm 3-10: S/R-Verhältnisse der A. mammaria interna vor und nach
Kontrastmittelgabe. Im Bereich eines Anregungswinkels von 80° tritt der deutlichste
Kontrastmitteleffekt auf.
In zwei von fünf durchgeführten Versuchen konnte nach KM-Gabe die linke Koronararterie
identifiziert werden, nachdem sie in den Nativscans nicht sichtbar gewesen war (siehe Tabelle
3-1).
Entsprechend 3.1.1.1 wurden auch für die Inversions-Sequenz Messungen mit verdoppelter
Matrix und doppelter Anzahl an Mittlungen durchgeführt. Die Erhöhung der Matrix bedingte
erwartungsgemäß einen Verlust der S/R-Verhältnisse (Diagramm 3-11).
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Diagramm 3-11: Vergleich der maximalen S/R-Verhältnisse bei niedriger und hoher Matrix
Der Bildeindruck konnte dabei jedoch deutlich verbessert werden, und es gelang in einem
Versuch, die rechte Koronararterie über eine deutlich längere Strecke darzustellen (Abb. 3-8).
 
 
Abbildung 3-8: Langstreckige Darstellung der RCA nach Kontrastmittelgabe und mit
128/256-Matrix.
Die Erhöhung der Matrix bedingte erwartungsgemäß einen Verlust der S/R-Verhältnisse.
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3.1.3 Vergleich der MR-Koronarangiographie mit postmortalen
Koronarausgußpräparaten
Bei vier von sechs angefertigten Kunststoffpräparaten stellten sich mindestens beide
Koronarhauptstämme dar, so daß sie zur Verifikation der in vivo-Aufnahmen herangezogen
werden konnten. Die nach der MR-tomographischen Untersuchung der Präparate erzeugten
MIP-Bilder wurden dazu mit den Einzelschichten der in-vivo-Untersuchungen verglichen. Die
in Tabelle 3.1. genannten Abschnitte der Koronargefäße konnten dabei eindeutig identifiziert
werden. Auf eine Vermessung der Koronargefäßkaliber am Präparat und im MR-Bild wurde
verzichtet, da die Erstellung des Präparates nicht unter physiologischen Druckverhältnissen
stattfand und so die Gefäßkaliber nicht eindeutig vergleichbar waren.
 
Abbildung 3-9: Links: Kunststoffpräparat. Rechts: Minimum-Intensitäts-Projektion des
gleichen Präparates nach Untersuchung im Gd-Wasserbad. Zur Korrelation mit in vivo-
bildern vgl Abb 3-8.
3.2 Spinecho-Angiographie
3.2.1 Ergebnisse am Flußphantom
Die initial erstellten Bilder ohne örtlichen Pulsversatz zeigten eine Darstellung des
zuführenden und abführenden Schenkels bei starker Unterdrückung des Hintergrundsignals.
Im Bereich des abführenden Schenkels zeigte sich in der Mitte des Schlauchlumens eine
flußprofilbedingte Signalabschwächung (Abbildung 3-10).
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Abbildung 3-10: Signalminimum im Zentrum des abführenden Schenkels.
3.2.1.1 Örtlicher Versatz von Pulsen
Mit zunehmendem örtlichen Pulsversatz kam es zu einer flußrichtungssensitiven Darstellung
je nach Versatzrichtung des zuführenden oder abführenden Schenkels (Abbildung 3-11).
 
Abbildung 3-11:Flußrichtungssensitive Darstellung am Flußphantom. Links örtlicher
Pulsversatz in Flußrichtung des zuführenden Schenkel, rechts in Richtung des abführenden
Schenkels.
Bei Pulsversatz im Bereich über einer Schichtdicke kam es jedoch zu einer deutlichen
Verschlechterung des S/R-Verhältnisses der beiden Schenkel mit entsprechender
Verschlechterung der Bildqualität.
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Diagramm 3-12: S/R-Verhältnisse am Flußphantom abhängig vom örtlichen Pulsversatz.
Negative Werte entsprechen einem Versatz in Flußrichtung des zuführenden, positive Werte
einem Versatz in Flußrichtung des abführenden Schenkels.
Die quantitative Auswertung zeigt, daß das Hintergrundsignal in beiden Richtungen des
Versatzes erwartungsgemäß abnimmt und das S/R-Verhältnis bei Versatz oberhalb von 3 mm,
also einer Schichtdicke, gegen null geht. Im Bereich des Nullpunktes stellen sich der
zuführende und abführende Schenkel in etwa gleich signalreich dar. In Richtung des negativen
Versatzes hat der zuführende Schenkel bei -1,52 mm Versatz sein maximales S/R-Verhältnis
mit 96. Im Bereich des positiven Versatzes liegt das Maximum für den abführenden Schenkel
bei +1,3 mm mit 77. Im Bereich des zuvor berechneten optimalen Versatzes von 4,5 mm
fallen die Signalintensitäten auf beiden Seiten der Kurve bereits wieder deutlich ab. Die S/R-
Verhältnisse bei rechnerisch optimalem Versatz liegen nur bei 12 für den zuführenden und 7,1
für den abführenden Schenkel. Dies zeigt, daß der optimale Pulsversatz deutlich unter dem
berechneten Wert im Bereich unterhalb einer Schichtdicke liegt.
3.2.1.2 Räumliche Verbreiterung von Pulsen
Bei der räumlichen Verbreiterung des 180°-Pulses zeigte sich im Bereich des abführenden
Schenkels das Verschwinden der Signalabschwächung (Abbildung 3-10) in der Mitte des
Lumens, was auf die Erfassung der schneller fließenden Spins zurückzuführen ist. Bei
Verbreiterung des Pulses von 3 auf 4,4 mm und gleichzeitigem negativem Pulsversatz kam es
aber besonders im Bereich des zuführenden Schenkels zu deutlichen Pulsationsartefakten in
Phasenkodierrichtung (Abbildung 3-12).
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Abbildung 3-12: Pulsationsartefakte im Bereich des zuführenden Schenkels bei
Pulsverbreiterung.
3.2.2 Ergebnisse der Sequenzoptimierung am Tiermodell
3.2.2.1 Ohne Kontrastmittel
Die Messungen  zur Spinecho-Angiographie erfolgten an insgesamt acht Tieren.
Zunächst wurden Messungen ohne örtlichen Pulsversatz durchgeführt. Dabei zeigte sich, daß
bei den als Standard verwendeten Echo- und Repetitionszeiten von 10 ms bzw. 30 ms das
Hintergrundsignal bereits ohne Pulsversatz stark unterdrückt wurde. Der Bildeindruck im
Tierversuch war bei insgesamt signalarmen Bildern deutlich durch Rauschen geprägt.
 a  b
Abbildung 3-13: a: Darstellung von Vena cava inferior und Aorta abdominalis ohne
örtlichen Pulsversatz mit eingezeichneten ROI-Meßbereichen. b: Geister-Artefakte im Bereich
der Aorta abdominalis bei 4 mm örtlichem Pulsversatz in arterieller Richtung..
Weiterhin imponierten die deutlich ausgeprägten Pulsationsartefakte. Besonders im Bereich
der Aorta führte dies zum Auftreten von Geisterartefakten (Abbildung 3-13). Auch die Vena
cava kam bei ungetriggerter Meßtechnik insgesamt unscharf zur Darstellung.
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Anschließende Messungen mit örtlichem Pulsversatz in beide Richtungen zeigten bei
steigendem Pulsversatz eine selektive Darstellung der Vena cava bzw. der Aorta (Abbildung
3-14).
 a  b
Abbildung 3-14: Selektive Darstellung von Aorta und Vena cava. a: 5 mm örtlicher
Pulsversatz in arterieller Richtung, b:3 mm Versatz in venöser Richtung.
Bei großem örtlichen Pulsversatz im Bereich von einer Schichtdicke und mehr nahm zwar die
Selektivität der Darstellung von Arterie bzw. Vene zu, jedoch war ein deutlicher Anstieg des
Hintergrundrauschens mit einer entsprechenden Abnahme der Signal-zu-Rausch-Verhältnisse
zu beobachten. In einem Bereich des Pulsversatzes mit akzeptabler Bildqualität wurden nun
Messungen mit größeren Schichtenblöcken durchgeführt und anschließend als Projektionsbild
in MIP-Technik dargestellt (Abbildung 3-15).
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 a  b
Abbildung 3-15: Maximum-Intensitäts-Projektionen bei Pulsversatz in venöser Richtung: a:
Darstellung der Vena cava (Versuch 4), b: Darstellung der Iliakalvenen (Versuch 6).
Die sich trotz Pulsversatz mitdarstellende Aorta konnte bei entsprechender Fensterung des
Projektionsbildes weitgehend unterdrückt werden.
Die nach der ROI-Methode ermittelten Meßwerte für das Rauschen, den Hintergrund, die
Vena cava inferior und die Aorta abdominalis wurden bei der quantitativen Analyse über die
erhobenen Schichten gemittelt. Dabei konnten die ROI-Meßbereiche in Ihrer Größe und
Position weitgehend über allen Schichten konstant gehalten werden. Als erster systematischer
Meßschritt wurden in vier Versuchen bei einer TR von 30 ms und einer TE von 10 ms
Signalkurven bei veränderlichem örtlichem Pulsversatz erstellt.
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Diagramm 3-13: Versuch 4: Verhalten des Rauschsignals in Abhängigkeit vom örtlichen
Pulsversatz.
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In der ersten systematischen Meßreihe zeigte sich, daß das meßbare Rauschen mit
zunehmendem Pulsversatz über eine Schichtdicke hinaus deutlich zunimmt und so das Signal-
zu Rausch-Verhältnis verschlechtert (Diagramm 3-13).
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Diagramm 3-14: Versuch 6: Versatzkurve bei TR=30 ms und TE=10 ms, Schichtdicke 7 mm.
Die Signal-zu-Rausch-Kurven zeigten in vivo einen ähnlichen Verlauf wie die entsprechende
Kurve bei den Untersuchungen am Flußphantom. Die größten Signal-zu-Rausch-Verhältnisse
für die Vena cava und die Aorta fanden sich regelhaft bei einem örtlichen Versatz im Bereich
unterhalb einer Schichtdicke (Diagramm 3-14). Die optimale selektive Darstellung eines der
beiden Gefäße erfordert neben dem hohen eigenen Signal-zu-Rausch-Verhältnis ein möglichst
niedriges S/R-Verhältnis des anderen Gefäßes. Dies war ebenfalls bei Pulsversatz im Bereich
von deutlich weniger als einer Schichtdicke der Fall.
1)  Systematische Veränderung von TR und TE
Das Diagramm 3-14 zeigt die Versatzkurven aus zwei Versuchen für ein TR von 20 ms im
Vergleich zu den Versuchen mit TR=30 ms. Die Kurven zeigten einen grundsätzlich
ähnlichen Verlauf. Der Vergleich der S/R-Kurven für Vena cava und Aorta für
unterschiedliches TR zeigt, daß die Vena cava bei dem höheren TR von 30 ms besser zur
Darstellung kommt. Im Bezug auf die Aorta ergab sich ein im Wesentlichen umgekehrtes
Bild: Während sich im Versuch 4 im Kurvenverlauf für das TR von 20 ms nur ein geringfügig
höheres maximales S/R-Verhältnis ergibt, wurde im Versuch 5 die eindeutig bessere
Darstellung der Aorta für das niedrigere TR deutlich (Diagramm 3-15).
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Versuch 4: Vena cava
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Versuch 5: Aorta
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Diagramm 3-15: Verhalten der S/R-Verhältnisse von V.cava und Aorta bei unterschiedlicher
TR..
Im Verlauf der acht Versuche wurde immer deutlicher, daß sich das Sequenzprinzip im
Wesentlichen für die Darstellung von venösem Fluß eignet. Daher wurden im Versuch 8 eine
systematische Meßreihe für die Echo-und Repetitionszeit bei einer vorher optimierten
Schichtdicke und optimalem örtlichen Pulsversatz für venösen Fluß durchgeführt. In der
Meßreihe wurde bei einem festen TR von 30 ms die Echozeit TE innerhalb der technisch
vorgegebenen Grenzen schrittweise verändert. Die S/R-Kurve (Diagramm 3-15) zeigt das
Optimum bei einer TE von 12 ms.
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Diagramm 3-16: S/R-Verhältnisse der Vena cava bei einer Repetitionszeit von 30 ms in
Abhängigkeit von TE. Schichtdicke 4 mm, 2 mm venöser Versatz.
2) Systematische Meßreihen mit veränderlicher Schichtdicke
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Diagramm 3-17: Relative Signalintensitäten bei Erniedrigung der Schichtdicke und
gleichzeitiger Erhöhung der Anzahl der Mittlungen.
Das Diagramm 3-16 zeigt, daß das Signal von Vena cava und Aorta über die gesamte
Meßreihe weitgehend konstant bleibt, lediglich im Bereich der dünnsten Schichten ist ein
Signalverlust für die Aorta zu bemerken.
Im Versuch 6 wurden ausgehend von 7 mm die Schichtdicken in beide Richtungen in
Schritten von je 1mm verändert. Da in der Aorta und in der Vena cava unterschiedliche
Flußgeschwindigkeiten herrschen, war auch ein unterschiedlicher Einfluß der Schichtdicke
auf die Darstellung der beiden Gefäße zu erwarten. Bei schnellem Fluß in der Aorta durfte mit
einer verbesserten Darstellung bei größeren Schichtdicken und höherem Pulsversatz gerechnet
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werden. Umgekehrt würden sich geringere Schichtdicken und geringerer Pulsversatz positiv
auf die Darstellung der Vena cava auswirken. Für die höheren Schichtdicken wurden daher
Meßreihen für den Pulsversatz in ausschließlich arterieller Richtung durchgeführt. Dabei
wurde der Pulsversatz analog zu den oben beschriebenen Meßreihen mit 7 mm Schichtdicke
von Messung zu Messung um je 1 mm erhöht, bis die Bildqualität eine sichere Abgrenzung
der Aorta nicht mehr zuließ.
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Diagramm 3-18: S/R-Verhältnisse der Aorta bei höheren Schichtdicken. a: Arterieller
Versatz bei 7 mm bis 10 mm Schichtdicke. b: Maximale S/R-Verhältnisse bei steigender
Schichtdicke.
Die Diagramme zeigen, daß mit zunehmender Schichtdicke die S/R-Kurve der Aorta einen
gestreckteren Verlauf nimmt und die Aorta auch bei höherem Pulsversatz noch relativ gut
abgrenzbar ist (Diagramm 3-18). Das maximale S/R-Verhältnis jedoch sinkt mit zunehmender
Schichtdicke, obwohl bei gleicher Anzahl der Mittlungen ein Signalanstieg bei größerer
Schichtdicke zu erwarten gewesen wäre.
Für die Schichtdicken unterhalb von 7 mm wurde ausschließlich Pulsversatz in venöser
Flußrichtung durchgeführt.
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Diagramm 3-19: S/R-Kurven für Versatz in venöser Richtung bei 4 mm und 5 mm
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Diagramm 3-20: Maximale S/R-Verhältnisse bei optimalem Versatz bei verschiedenen
Schichtdicken
Die Kurven in den Diagrammen 3-19 und 3-20 für niedrigere Schichtdicken zeigen bei
gleicher Anzahl der Mittlungen ein maximales S/R-Verhältnis bei einer Schichtdicke von 4
mm. Vergleicht man die Versatzkurven für 4 mm und 5 mm Schichtdicke, fällt zusätzlich eine
bessere Unterdrückung des Aortensignals bei 4 mm auf (Diagramm 3-19). Das höchste S/R-
Verhältnis findet sich bei dieser Kurve mit 21,1 bei einem Versatz von 1 mm, jedoch fällt bei
einem Versatz von 2 mm das S/R-Verhältnis der Aorta von 4,07 auf 2,4 ab, so daß bei einem
Versatz von 2 mm die höchste Selektivität der venösen Gefäßdarstellung gegeben war bei nur
unwesentlich geringerem S/R-Verhältnis der V. cava. Somit wurde die signalreichste und
beste selektiv venöse Gefäßdarstellung bei einer Schichtdicke von 4 mm und einem örtlichen
Versatz von 2 mm erreicht.
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3)  Pulsverbreiterung in vivo
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Diagramm 3-21: S/R-Verhalten der Aorta bei 10-facher Verbreiterung des 180°-
Refokussierungspulses
Das Diagramm 3-21 zeigt ein deutlich erniedrigtes S/R-Verhältnis der Aorta nach zehnfacher
Verbreiterung des Refokussierungspulses. Das maximale S/R-Verhältnis liegt bei 6,4
gegenüber 10,6 ohne Pulsverbreiterung. Ursächlich hierfür war einerseits ein höheres
Rauschen bei Pulsverbreiterung (212,7 gemittelt über drei Schichten gegenüber 143,4 ohne
Pulsverbreiterung), andererseits war der durchschnitttliche Signalwert für die Aorta bei
verbreitertem Echopuls mit durchschnittlich 1378,4 geringer als vorher mit 1490,09.
Aufgrund dieses Ergebnisses für stark verbreiterte Echopulse wurde im zweiten Versuch bei 7
mm Schichtdicke mit einer Verbreiterung des 90°-Anregungsspulses gearbeitet, um von
vornherein mehr Signal zu ermöglichen. Es erfolgte eine Verbreiterung des 90°-Pulses
gegenüber dem Echopuls um den Faktor 1,5. Danach wurden zwei Meßreihen durchgeführt,
wobei in der ersten der Echopuls und in der zweiten der Anregungspuls örtlich versetzt wurde.
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S/R- Verhältnisse ohne und mit 1,5facher 
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Diagramm 3-22 a-c: a: Versatzkurve mit 1,5-fach verbreitertem Anregungspuls, 180°-Puls
verschoben, b: Versatzkurve mit verbreitertem und verschobenem Anregungspuls, c:
Vergleich der maximalen S/R-Verhältnisse ohne und mit Pulsverbreiterung.
Diagramm 3-22 zeigt gegenüber der Versatzkurve für normal breite Pulse in diesem Versuch
erniedrigte maximale S/R-Verhältnisse für die Aorta und besonders für die Vena cava. Der
Kurvenverlauf bei Pulsverbreiterung zeigt zudem, daß keine wirklich selektive Darstellung
der Gefäße in Abhängigkeit vom örtlichen Pulsversatz erreicht wurde.
4) Meßreihen in Echoplanar-Technik (EPI)
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Diagramm 3-23: Versuch 7: S/R-Verhältnisse der Vena cava bei verschiedenen EPI-
Faktoren.
 
 Das Diagramm 3-23 zeigt die S/R-Verhältnisse ohne und mit Echoplanartechnik mit EPI-
Faktoren von 3 und 5. Es wird deutlich, daß die Anwendung der EPI-Technik zu einem
deutlichen Verlust des S/R-Verhältnisses führt. Ursächlich hierfür ist hauptsächlich das
verstärkte Rauschen bei Anwendung der EPI-Technik.
EPI-
Faktor
Meßzeit für 5 Schichten
[sec]
0 52
3 22
5 16
7 13
 
 
Tabelle 3-2: Versuch 8: Meßzeit mit EPI-Technik
 Tabelle 3-2.zeigt, daß durch Anwendung der EPI-Technik eine erhebliche Meßzeitreduktion
möglich wird. Je größer der EPI-Faktor, desto größer ist die Zeitersparnis.
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Diagramm 3-24: Versuch 8: S/R-Verhältnisse der Vena cava bei optimiertem venösen
Versatz in Abhängigkeit vom EPI-Faktor
Das Diagramm 3-24 aus Versuch 8 zeigt, daß mit zunehmendem EPI-Faktor das Signal-zu-
Rausch-Verhältnis für die Vena cava deutlich schlechter wurde. Die Sequenzen mit einem
EPI-Faktor von 5 bzw. 7 wiesen trotz optimalem venösem Pulsversatz eine zur
morphologischen Beurteillung der Vena cava unbrauchbare Bildqualität auf.
3.2.2.2 Mit Kontrastmittel
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Diagramm 3-25: Darstellung der Vena cava vor und nach KM-Gabe; Schichtdicke 7 mm
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Das Diagramm 3-25 aus dem ersten Kontrastmittelversuch mit 7 mm Schichtdicke zeigt, daß
das Kontrastmittel bei der Darstellung der Vena cava lediglich bei größerem örtlichen
Pulsversatz einen geringen S/R-Zuwachs bewirkte. Im Bereich des Pulsversatzes unter 2 mm
führte es hingegen eher zu einem geringen Signalverlust. Versuch 6 zeigte den
Kontrastmitteleffekt bei verringerten Schichtdicken (Diagramm 3-26).
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Diagramm 3-26: S/R der Vena cava vor und nach KM-Gabe; Schichtdicke 3mm.
Bei 3 mm Schichtdicke (Diagramm 3-26) liegen die S/R-Verhältnisse der Vena cava nach
KM-Gabe über den ganzen Bereich des örtlichen Pulsversatzes unterhalb denen der nativen
Sequenz. Die Versuche für die noch dünneren Schichtdicken erbrachten kein anderes
Ergebnis.
Im Versuch 8 wurde die Echoplanar-Sequenz mit einem EPI-Faktor von 3 jeweils vor und
nach KM-Gabe erprobt. Das Kontrastmittel erbrachte sowohl subjektiv als auch in der
quantitativen Analyse keinen Signalzuwachs (Diagramm 3-27).
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Diagramm 3-27: Versuch 8: S/R der Vena cava vor und nach KM-Gabe mit EPI-Faktor 3;
Schichtdicke 7 mm.
51
3.2.3 Versuche an Probanden zur Darstellung von Beinvenen
Die native Sequenzoptimierung am Tiermodell erbrachte zur Darstellung von venösem Fluß
folgende Sequenzparameter:
 Schichtdicke 4 mm
 örtlicher Pulsversatz 2 mm
 TR 30 ms
 TR 12 ms
Mit dieser Sequenz wurden bei einem Probanden Versuche zur Beinvenendarstellung
durchgeführt. Im Bereich der Ober- und Unterschenkel wurden nach Erstellung eines
geeigneten Übersichtsbildes zur Untersuchungsplanung große transversal orientierte
Schichtenblöcke akquiriert. Die Ergebnisse im Bereich der Unterschenkel ließen keine
eindeutige Beurteilung der Unterschenkelvenen zu bei insgesamt sehr schlechter Bildqualität.
Im Bereich des linken Oberschenkels wurde ein 90 Einzelschichten umfassender
Schichtenblock akquiriert. Die dazu benötigte Meßzeit betrug 14 Minuten und 43 Sekunden.
Die anschließend in 9 verschiedenen Angulationen erstellten Maximum-Intensitäts-
Projektionen zeigten eine gute Darstellung der größeren Oberschenkelvenen, sowohl im
Bereich des oberflächlichen wie auch des tiefen Venensystems bei vollständiger
Unterdrückung des arteriellen Flußsignales (Abbildung 3-16).
 a  b
Abbildung 3-16: Maximum-Intensitäts-Projektionen des Oberschenkels in a) coronarer und
b) sagittaler Projektion.
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Bei der Darstellung der Venen mit unterschiedlichem Verlauf zeigten sich Unterschiede:
Venen mit einem weitgehend kaudokranialen Verlauf, wie beispielsweise die Vena femoralis
superficialis, stellten sich durchgehend signalreich dar. Zur kaudokranialen
Pulsversatzrichtung eher schräg verlaufende Venen hingegen stellten sich mit einer deutlichen
Stufenbildung dar.
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4 Diskussion
4.1 MR-Koronarangiographie:
Die kardiovaskulären Erkrankungen sind nach wie vor eine Haupttodesursache. So gab es in
den Vereinigten Staaten 1991 mehr als 1,5 Millionen Myokardinfarkte, und ein Viertel aller
Todesfälle waren auf die koronare Herzkrankheit zurückzuführen [30]. Die invasive
Koronarangiographie ist gegenwärtig die Standardmethode zur bildgebenden Diagnostik der
Herzkranzgefäße. Als invasives Verfahren ist die Koronarangiographie mit verschiedenen
Komplikationsrisiken behaftet. Die Komplikationen sind zwar prozentual gering, bei der
weltweiten Verbreitung und häufigen Anwendung des Verfahrens aber durchaus relevant. Die
verschiedenen Komplikationsrisiken sind von vielen Autoren in teilweise sehr großen Studien
eingehend untersucht worden [3;4;31-35]. Die invasive Koronarangiographie erfordert eine
arterielle Punktion entweder im Bereich der Arteria brachialis oder im Bereich der Arteria
femoralis, wobei letzteres Punktionsverfahren häufiger zur Anwendung kommt [36]. Das
Risiko, bei dieser Punktion ein Hämatom, eine Gefäßdissektion oder eine lokale
Gefäßthrombose zu erzeugen, wird in den verschiedenen Studien mit 0,3 bis 1% beziffert. Ein
weiteres Risiko besteht bei der Manipulation mit Kathetern im Bereich des Herzens. So
können dadurch Herzrhythmusstörungen bis hin zum Kammerflimmern auftreten. In
verschiedenen Studien wird das Risiko für Kammerflimmern zwischen 0,1 und 12%
angegeben. Weiterhin besteht bei der Kathetersondierung der Koronarostien und der
anschließenden Kontrastmittelinjektion die Gefahr eines Myokardinfarktes. Das Risiko hierfür
wird in verschiedenen Studien zwischen 0,05 und 2,5% angesiedelt, wobei allerdings die
höheren Infarktraten in kleineren Studien auftraten [36]. Weitere mögliche Komplikationen
sind das Auftreten von zerebralen oder pulmonalen Embolien, wobei insbesondere erstere seit
dem vermehrten Einsatz der transfemoralen Methode deutlich seltener auftreten [38].
Desweiteren kommt es zu Kontrastmittelzwischenfällen durch das verwendete
Röntgenkontrastmittel in etwa 0,23 % der Fälle [3;4]. Insgesamt wird die Mortalitätsrate der
Koronarangiographie zwischen 0,06 und 1,8% angegeben, in einer neueren Studie wird die
durchschnittliche Mortalität auf 0,1% beziffert [3;4]. Die Gesamtkomplikationsrate wird in
dieser Studie auf 1,7% beziffert.
Neben diesen Komplikationsrisiken bestehen auch einige Kotraindikationen für die
Koronarangiographie. Dies sind der kürzlich erlittene Schlaganfall, aktive gastrointestinale
Blutungen, aktive Infektionen, Elektrolytentgleisungen und Erkrankungen mit stark
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eingeschränkter Lebenserwartung wie Malignome, schwere pulmonale oder hepatische
Erkrankungen. Weitere Kontraindikationen im Bezug auf die erforderliche Kontrastmittelgabe
sind die höhergradige Niereninsuffizienz und die bekannte Allergie auf jodhaltige
Kontrastmittel.
Neben den Risiken und Kontraindikationen wird von einigen Autoren auch die Aussagekraft
der Koronarangiographie im Hinblick auf die Beurteilung von relevanten Koronarstenosen
kritisch bewertet. Laut Galbraith erlaubt die Koronarangiographie keine objektive Beurteilung
des Stenosegrades [37]. Paulin [39] stellte daher 1987 die bei der Interpretation von
Koronarangiogrammen übliche Angabe des Stenosegrades in Prozent in Frage. Die Gründe
für die Ungenauigkeiten bei der Beurteilung einer Koronarstenose im Koronarangiogramm
sind mannigfaltig: Die Aufnahmetechnik bedingt keine Darstellung der koronaren
Gefäßläsion in exakter Originalgröße, und die Möglichkeiten zur Darstellung einer Stenose
innerhalb der Untersuchung sind durch die Angulationsmöglichkeiten eines Röntgengerätes
begrenzt. Weiterhin findet in der Hauptsache eine rein morphologische Darstellung der
Stenose statt, die hämodynamische Wirksamkeit der Stenose kann nur unzureichend und
subjektiv bewertet werden.
Die invasive Koronarangiographie erfordert weiterhin einen stationären Aufenthalt des
Patienten, was neben der Patientenbelastung auch einen wichtigen Kostenfaktor darstellt.
Daher stellt die Suche nach einem möglichst wenig invasiven Alternativverfahren einen
wichtigen Forschungsschwerpunkt der letzten Jahre dar. Neben Bestrebungen, die
Computertomographie [40] und die Echokardiographie als alternative Verfahren anzuwenden,
haben sich viele Autoren in den letzten Jahren mit Ansätzen der MR-Koronarangiographie
beschäftigt [5-7;28;41-62]. Die kardiale MR-Bildgebung erhielt die wesentlichen Impulse
durch die Entwicklung der schnellen Gradientenechosequenzen, die es ermöglichen,
brauchbare MR-Bilder bei schlagenden Herzen zu erzeugen. Aufgrund der besonderen
Probleme, die bei der intrathorakalen Bildgebung durch die Herzbewegung und die
Atemexkursion auftreten, verwenden die meisten Studien eine schnelle
Gradientenechosequenz mit K-Raum-Segmentierung und EKG-Triggerung, so daß in einem
Herzzyklus immer nur eine bestimmte Anzahl an Phasenkodierschritten vorgenommen wird.
Zur Unterdrückung von Atmungsartefakten gibt es in der Literatur verschiedene Ansätze:
Während Manning et al. [6] und andere Autoren die Untersuchungen in multiplen
Atemstillständen durchführten, gab es andere Studien, die prospektive oder retrospektive
Techniken der Triggerung anwendeten. Neuere Studien zeigen, daß durch die Anwendung
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eines neuen Triggerverfahrens mit Hilfe eines Navigatorechos die Bildqualität verbessert
werden konnte [56; 62; 63]. In dieser Studie konnten die Versuche mit den narkotisierten
Tieren problemlos in bis zu einer Minute andauernden Atemstillständen durchgeführt werden.
Bei der Wahl des Akquisitionsmodus in 2D- oder 3D-Technik existieren in der Literatur
verschiedene Auffassungen. Ältere Studien verwendeten zumeist die 2D-Technik [6-7; 45; 48;
51-53]. Die relativ kurze Meßzeit und die einfache Möglichkeit zur Erstellung angulierter
Schichten sprachen für diese Technik. Jedoch liefert die 2D-Technik relativ wenig Signal und
begrenzt so die örtliche Auflösung. Li et al. [46] verwendeten daher erstmals eine 3D-
Akquisitionstechnik, wobei sich ein deutlicher Signalgewinn gegenüber der 2D-Technik
zeigte. Als Nachteil erwies sich die deutlich längere Meßzeit, was bei Untersuchungen in
Atemstillstand die Untersuchung verlängerte und die Belastung des Patienten erhöhte. In
folgenden Studien [54-57; 61-62] zur 3D-Technik zeigte sich außerdem, daß die Sequenzen
besonders anfällig für Atemartefakte bei ungleicher Inspirationsstellung bei
aufeinanderfolgenden Atemstillständen sind. Auch bei Anwendung eines Navigatorechos
besteht dieses Problem. Ein weiterer Nachteil der 3D-Technik besteht im Auftreten von
Sättigungseffekten im Bereich der Koronararterien.
In dieser Studie wurde ein Blutpoolkontrastmittel verwandt mit dem Ziel, die Signalausbeute
im Bereich der Koronararterien zu verbessern. Um möglichst wenig Artefakte durch
unterschiedliche Expirationslagen in den Atemstillständen zu erzeugen, wurden die
Untersuchungen ausschließlich in 2D-Technik durchgeführt. Außerdem erlaubten die
technischen Vorraussetzungen mit Gradientenstärken bis maximal 15 mT/m aufgrund des
hohen Meßzeitaufwandes keine sinnvolle Akquisition in 3D-Technik.
Edelman et al. beschrieben 1991 [28] bereits die Anwendung eines Präpulses zur
Unterdrückung des Hintergrundsignals, was sich aber in nativer Akquisitionstechnik als nicht
hilfreich erwies, da die Bilder insgesamt zu signalarm wurden. Es sollte mit dieser Studie
geprüft werden, ob mit Hilfe eines Blutpoolkontrastmittels die Signalausbeute innerhalb der
Koronarien und somit deren Kontrast zum umgebenden Gewebe hin gesteigert werden kann.
4.1.1 Manning-Sequenz ohne und mit Einsatz von Blutpoolkontrastmittel
Die Sequenzoptimierung ohne Einsatz von Blutpoolkontrastmittel ergab in dieser Studie
weitgehend gleiche Parameter wie in der Literatur beschrieben. Die Darstellung der
Koronarien war jedoch weniger erfolgreich als in Studien, die an Patienten durchgeführt
wurden. So konnte in den fünf Versuchen mit der Sequenz die rechte Koronararterie nur
zweimal eindeutig dargestellt werden. Auch die zwar immer erfolgreiche Darstellung der
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linken Koronararterie zeigte meist nur die proximalen ein bis zwei Zentimeter der LCA bzw.
des RIVA. Für dieses Ergebnis spielen verschiedene Gründe eine Rolle. Einerseits handelte es
sich bei den sechs Versuchstieren um relativ junge Tiere mit einem Körpergewicht von
durchschnittlich 33 kg. Dies bedingt eine relativ geringere Größe der Koronarien. Weiterhin
sind die Koronararterien von Schweinen von sehr wenig epikardialem Fett umgeben.
Duerinckx et al. beschrieben aber in einer Studie [53], daß gerade das Vorhandensein von
epikardialem perikoronarem Fett die Abgrenzbarkeit der Koronararterien vom umgebenden
Myo- und Perikard verbessert. Ein weiterer Nachteil dieser Studie liegt darin, daß dedizierte
Oberflächenspulen für die Herzbildgebung nicht zur Verfügung standen.
Das Signalverhalten der nativen Bilder zeigte maximale Signal-zu-Rausch-Verhältnisse für
die A. mammaria von etwa 30, für den linken Ventrikel von bis zu 50. Das S/R-Verhältnis des
Hintergrundes lag maximal bei etwa 20, wobei die Darstellung der Koronarien und der
Herzhöhlen im Gesamtbildeindruck dadurch nicht wesentlich beeinträchtigt wurde (s. Abb. 3-
1 bis 3-4 aus 3.1.1.1). Die Anwendung des Blutpoolkontrastmittels erbrachte bei gleicher
örtlicher Auflösung keine wesentliche Verbesserung der Bildqualität. Für das Signal-zu-
Rausch-Verhältnis ergab sich lediglich ein gering höheres Optimum für den Anregungswinkel
bei 90° (siehe Diagr Kap 3.1.2), da daß Kontrastmittel aufgrund seiner T1-Verkürzung
Sättigungseffekten bei höheren Anregungswinkeln entgegenwirkt. Die Messung des S/R-
Verhältnisses erfolgte mit der A.mammaria an einem Gefäß, welches einerseits konstant gut
abgrenzbar war, andererseits ein den Koronararterien ähnliches Kaliber aufweist.
Im Unterschied zu den Koronararterien verläuft die A. mammaria senkrecht zur verwendeten
transversalen Schichtebene, wodurch flußbedingt weniger Sättigungseffekte zu erwarten
waren, so daß im Bereich der Koronarien ein größerer Kontrastmitteleffekt zu erwarten
gewesen wäre. Der Bildeindruck der Koronararterien zeigte nach KM-Gabe eine leichte
Verbesserung, eine gegenüber der Nativsequenz zusätzliche Identifizierung von weiter distal
gelegenen Gefäßabschnitten gelang aber nicht. Ein ausgeprägterer Effekt des Kontrastmittels
war bei den Aufnahmen mit verdoppelter Matrix und erhöhter Anzahl der Mittlungen zu
beobachten. Der zu erwartende Signalverlust bei höherer Auflösung wurde durch die erhöhte
Anzahl der Mittlungen und durch das Kontrastmittel weitgehend kompensiert. Es gelang zwar
ebenfalls nicht, zusätzliche Gefäßabschnitte darzustellen, jedoch wurden die proximalen
Gefäßanteile in höherer örtlicher Auflösung detaillierter dargestellt (siehe Abbildung 3-7 in
3.1.2.1). Im Hinblick auf die Darstellung von Stenosen im Bereich dieser Gefäßabschnitte
könnte das Kontrastmittel einen Vorteil erbringen.
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Bei insgesamt fünf Versuchen mit der Manning-Sequenz gelang die Darstellung der LCA in
80%, der RCA in nur 40 %. Damit liegt die Sensitivität deutlich unter den Ergebnissen, die in
Studien am Menschen ohne den Einsatz eines Kontrastmittels bereits erreicht wurden.
Manning et al. [49] erzielten mit der gleichen Sequenz 1993 eine Darstellung der LCA in 96%
der Fälle, des RIVA in 100%, des RCX in 76% und der RCA in 100%, allerdings bei
Verwendung einer dedizierten Herzspule. Bei der Beurteilung von mittel- bis hochgradigen
Stenosen im Bereich der proximalen Koronararterien erzielten Manning et al. 1993 eine
Sensitivität von 0,92 und Spezifität von 0,9. Duerinckx et al. erreichten 1994 [53] eine
Sensitivität für die Darstellung von Stenosen von 63%. Beide Studien beschrieben Probleme,
die bei vermindertem sowie turbulentem Fluß im Bereich von Koronarstenosen auftreten:
Turbulenter stenotischer und langsamer poststenotischer Fluß bewirken im MR-Angiogramm
häufig einen langstreckigen Signalverlust. Dies birgt einerseits die Gefahr einer
Überschätzung des Stenosegrades, andererseits ist die korrekte Identifikation des Gefäßes
distal der Stenose erschwert. Die Anwendung eines Blutpoolkontrastmittels kann diese
Effekte durch die starke T1-Verkürzung vermindern. Diese Studie hat gezeigt, daß die 2D-
Gradientenechotechnik durch die Anwendung eines Blutpoolkontrastmittels keine
grundlegend verbesserte Darstellung der koronaren Anatomie und der distalen
Koronargefäßanteile erfährt. Reagan et al. [38] beschrieben 1994, daß 53% der
Koronarstenosen im proximalen 1/3 und weitere 38% der Stenosen im mittleren Drittel der
Koronargefäße liegen. Somit wären bei Darstellung der proximalen 2/3 der Koronarien in der
MRA neun von zehn Stenosen diagnostizierbar. Der Ansatz, proximale Stenosen mit Hilfe
eines Blutpoolkontrastmittels besser darzustellen, erfordert weitere Untersuchungen,
beispielsweise am Tiermodell mit experimentell erzeugten Stenosen. Im Rahmen einer
solchen Studie sollten dann dedizierte Oberflächenspulen sowie Meßeinheiten mit stärkeren
Gradienten zum Einsatz kommen.
4.1.2 Inversion-Recovery-Sequenz ohne und mit Blutpoolkontrastmittel
Der eingesetzte Präpuls erbrachte bei optimierter Inversionszeit eine starke Unterdrückung des
Hintergrundsignals (siehe Diagramm 3-3 bis 3-7 Kap 3.1.1.2.3). Durch die Vorsättigung
wurden die Bilder aber auch insgesamt wesentlich signalärmer als mit der Manning-Sequenz.
Das S/R-Verhältnis für die A. mammaria war zu großen Teilen um die Hälfte geringer (siehe
Diagramm 3-6 in Kap 3.1.1.2.3). Dies führte bei nativer Technik zu meist schlechterer
Darstellung der Koronararterien. So konnte in den Versuchen 3 und 4 die LCA nativ nicht
dargestellt werden, während dies mit der Manning-Sequenz gelang. Weiterhin wurde der
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Bildeindruck besonders bei niedrigeren Inversionszeiten durch Bewegungsartefakte des
Herzens erheblich gestört.
Die weiteren Nativmeßreihen für Anregungswinkel, Echo- und Repetitionszeit ergaben keine
Verbesserungen der S/R-Verhältnisse bei weitgehend gleicher Lage der Optima wie bei der
Manning-Sequenz. Insgesamt war die native Inversion-Recovery-Sequenz der Manning-
Sequenz sowohl im Bezug auf Signalreichtum als auch der Darstellung der Koronararterien
unterlegen. Die stärkere Unterdrückung des Hintergrundsignals erwies sich nativ als kaum
hilfreich, lediglich im Versuch 5 gelang gegenüber der Manning-Sequenz die Darstellung der
RCA.
Eine verbesserte Darstellung der Koronararterien durch Verminderung der Sättigungseffekte
war durch das Kontrastmittel zu erwarten. Bei den Kontrastmittelversuchen verschob sich
ähnlich wie bei der Manning-Sequenz der optimale Flipwinkel in einen höheren Bereich bis
80°. Der Kontrastmitteleffekt im Blut war ausgeprägt, im Versuch 5 war eine Steigerung des
maximalen S/R-Verhältnisses der A. mammaria interna von 28,6 auf 44,7 nach
Kontrastmittelgabe meßbar. Trotz dieser Steigerung lag das maximale S/R-Verhältnis in den
Gefäßen niedriger als in der Manning-Sequenz. Im Versuch 2 betrug es für den linken
Ventrikel 32,3, während mit der Manning-Sequenz 35,1 erzielt wurden. Der Bildeindruck war
durch die gleichzeitige stärkere Hintergrundunterdrückung deutlich verbessert. Im Versuch 3
und 4 gelang im Gegensatz zur nativen Sequenz die Darstellung der LCA.
Die ebenfalls durchgeführten hochauflösenden Sequenzen mit verdoppelter Matrix und
erhöhter Anzahl der Mittlungen zeigten eine detailliertere und längerstreckig zu verfolgende
RCA im Versuch 5 (siehe Abbildung 3-8 in Kap. 3.1.2.2.).
Im Versuch 2 zeigte sich, daß die höhere Matrix bei gleicher Anzahl der Mittlungen einen
deutlichen Verlust der S/R-Verhältnisse bedingt, was jedoch bei der starken
Hintergrundunterdrückung die Bildqualität nicht deutlich beeinträchtigte.
Insgesamt führte die Anwendung des Blutpoolkontrastmittels nicht zu einer erheblichen
Verbesserung der koronaren Gefäßdarstellung. Neben der Entwicklung von Kontrastmitteln
ist für die MR-Koronarangiographie daher die Weiterentwicklung der Sequenztechnik
erforderlich. Studien mit 3D-Sequenzen könnten die intravasale Signalstärke erhöhen,
allerdings ist diese Technik besonders anfällig für Atmungsartefakte [57]. Zur Verminderung
von Atemartefakten wurde in neueren Studien ein Navigatorecho eingesetzt [56; 62-63]. Es
mißt die craniocaudale Stellung des Zwerchfells zu jeder Zeit und steuert einen
entsprechenden Trigger an. Die 3D-Technik und die gleichzeitige Anwendung des
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Navigatorechos wird eventuell in Kombination mit einem Kontrastmittel bessere Ergebnisse
liefern können.
4.2 Spinecho-Angiographie mit räumlich versetzten Pulsen
4.2.1 Pulsversatz und Pulsverbreiterung am Flußphantom
Die Versuche am Flußphantom haben gezeigt, daß durch örtlichen Versatz von 90°- und 180°-
Puls eine flußrichtungsselektive Darstellung bei senkrecht zur Schichtebene verlaufenden
Gefäßen möglich ist. Im Flußphantom herrschte jedoch ein weitgehend kontinuierlicher und
nicht pulsatiler Fluß, so daß die Ergebnisse nicht direkt auf die Verhältnisse in vivo
übertragbar sind. Die Lage des optimalen räumlichen Versatzes lag in beiden Richtungen in
einem kleineren Bereich als nach der in Kap 2.5 erstellten Formel für den optimalen Versatz
anzunehmen war. Hierfür kommen im Wesentlichen zwei Gründe in Betracht: Zum Einen
verschlechterte sich das S/R-Verhältnis für die Gefäßschenkel bei höherem Versatz sehr
schnell. Zum Anderen war ein Versatz um mindestens eine Schichtdicke zur suffizienten
Hintergrundunterdrückung, wie in Kap 2.5 gefordert, nicht notwendig. Bedingt durch die
kurze Echo- und Repetitionszeit von 18 ms bzw. 30 ms kam es bereits bei keinem oder
geringem Pulsversatz deutlich unterhalb einer Schichtdicke zu einer ausreichenden
Unterdrückung des Hintergrundsignals.
Bei der Verbreiterung des 180°-Pulses zeigte sich, daß prinzipiell verschiedene
Flußgeschwindigkeiten erfaßt werden können und zur Signalgebung beitragen. Es traten
jedoch deutliche Artefakte auf, die die Bildqualität und die Abgrenzbarkeit der künstlichen
Gefäße beeinträchtigten.
4.2.2 Pulsversatz und Pulsverbreiterung am Tiermodell
Die Versuche am Tiermodell haben gezeigt, daß das Sequenzprinzip des örtlichen
Pulsversatzes auch in vivo die flußrichtungssensitive Darstellung von Arterien und Venen
ermöglicht.
Der optimale örtliche Pulsversatz lag ähnlich den Versuchen am Flußphantom im Bereich
unterhalb einer Schichtdicke. Die Unterdückung des Hintergrundsignals war auch in vivo
bereits ohne örtlichen Pulsversatz aufgrund der geringen Repetitionszeiten von maximal 30
ms ausreichend. Bei der selektiven Darstellung von Aorta und Vena cava traten aber deutliche
Unterschiede zu Tage. Bei der Darstellung der Aorta abdominalis  kam es schon bei nicht
verbreiterten Pulsen zum Auftreten von ausgeprägten Geister-Artefakten (siehe Abbildung 3-
13b in Kap.3.2.2.1) Dies ist durch den pulsatilen Fluß in der Aorta zu erklären. Die Artefakte
ließen sich auch im  Rahmen der Sequenzoptimierung nicht wesentlich verringern. Eine
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Möglichkeit zur Reduktion der Pulsationsartefakte wäre der Einsatz einer kardialen
Triggerung, die es ermöglicht, selektiv nur in der Diastole bei weitgehend konstantem Fluß in
der Aorta zu messen. Dies würde jedoch die Meßzeit deutlich erhöhen, was im Hinblick auf
die klinische Anwendung nicht sinnvoll ist.
Geisterartefakte lassen zwar die störungsfreie Erstellung eines Projektionsbildes in
Phasenkodierrichtung zu, angulierte Projektionen werden jedoch qualitativ stark
beeinträchtigt. Somit ist die Sequenz zur Darstellung von Arterien nicht gut geeignet.
Bessere Ergebnisse lieferten die Versuche bei der Darstellung der Vena cava. Bereits bei den
Versuchen mit 7 mm Schichtdicke zeigte sich ein höheres maximales S/R-Verhältnis als für
die Aorta (siehe Diagramm 3-13 in Kap 3.2.2.1) Bei Verringerung der Schichtdicke und
Pulsversatz in venöser Richtung kam es unter Beibehaltung von TR und TE zu einer
verbesserten Darstellung der Vena cava bei gleichzeitig erhöhter Selektivität. (siehe
Diagramm 3-19 in Kap 3.2.2.1). Trotz abnehmender Schichtdicke kam es zu einer S/R-
Steigerung bis zu einem Optimum von 4 mm bei einem Versatz von 2 mm. Im Bereich unter 4
mm Schichtdicke wurden die Bilder erwartungsgemäß aufgrund der geringen Zahl an
angeregten Protonen sehr signalarm.
Die Versuche ohne Kontrastmittel haben gezeigt, daß die Sequenz insbesondere bei
Schichtdicken um 4 mm langsamen Fluß qualitativ gut darstellt. Zusätzlich zeigt die Sequenz
eine gute Selektivität im Bezug auf die Flußrichtung.
Die Gabe eines Blutpoolkontrastmittels ließ bei langsamem Fluß durch Verminderung von
Sättigungseffekten eine Verbesserung der Signalausbeute bei erhaltener
Flußrichtungsselektiviät der Darstellung erwarten.
Nach Gabe von Blutpoolkontrastmittel zeigte  sich jedoch im Bereich der optimierten
Schichtdicken um 4 mm keine Verbesserung (siehe Diagramm 3-25 in Kap. 3.2.2.2). Daraus
läßt sich schließen, daß bei niedrigen Schichtdicken und bei der verwendeten Repetitionszeit
Sättigungseffekte bei langsamem Fluß keinen großen Einfluß auf die Bildqualität haben. Die
Minimierung der Sättigungseffekte wird vielmehr durch den örtlichen Pulsversatz und die
Wahl der Echo- und Repetitionszeit erreicht.
Die gute Darstellbarkeit von langsamem Fluß bei relativ geringen Schichtdicken erbrachte als
mögliche Anwendung der Spinecho-Sequenz die Darstellung der Bein- und Beckenvenen.
Für angiographische Untersuchungen am Patienten wäre bei den geringen optimalen
Schichtdicken die Akquisition vieler Einzelschichten mit entsprechend langer
Untersuchungsdauer erforderlich. Daher wäre es wünschenswert, die Sequenz nicht nur als
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einfache Spinecho-Sequenz, sondern auch als schnelle Sequenz mit mehreren
Phasenkodierschritten innerhalb einer Repititionszeit einsetzen zu können. Eine
Modifizierung als Turbo-Spinecho-Sequenz erschien wegen der daraus resultierenden
Verlängerung der TR im Hinblick auf optimale Hintergrundunterdrückung als nicht
erfolgversprechend. Vielmehr schien die Anwendung der Echoplanartechnik geeignet. Es
zeigte sich aber, daß mit der Erhöhung des EPI-Faktors ein deutlicher Signalverlust verbunden
war (siehe Diagramm 3-23 in Kap 3.2.2.1). Bei EPI-Faktoren von 5 bzw 7 war keine sichere
Identifikation der Gefäße mehr möglich. Insgesamt läßt sich sagen, daß die Anwendung der
EPI-Technik auf dem gegenwärtigen Stand zu deutlichen Signalverlusten führt, welche den
Meßzeitgewinn nicht rechtfertigen.
4.2.2.1 Probleme der Pulsverbreiterung in vivo
Der erste Versuch zur Pulsverbreiterung wurde mit einem 10-fach verbreiterten 180°-Puls
durchgeführt. Da besonders in der Aorta unterschiedliche und z.T. sehr hohe
Flußgeschwindigkeiten vorkommen, müßten bei Vebreiterung des Echopulses mehr fließende
Spins dem Echopuls ausgesetzt sein, um zur Signalerzeugung beitragen zu können. Im
Versuch 2 (siehe Diagramm 3-20 aus Kap. 3.2.2.1) zeigt sich aber, daß sich das relative Signal
der Aorta bei 10-facher Pulsverbreiterung von 1490 auf 1378 verringert. Gleichzeitig steigt
das Rauschen von 143 auf 212, wodurch insgesamt das S/R-Verhältnis der Aorta von 10,3 auf
6,4 sinkt. Dies erklärt sich bei dieser starken Pulsverbreiterung am ehesten dadurch, daß zwar
schneller fließende Spins zusätzlich angeregt wurden, über das gesamte Volumen aber auch
ein gleichmäßiges starkes Rauschen erzeugt wurde, so daß sich das Signal-zu-Rausch-
Verhältnis deutlich verringerte.
In den folgenden Versuchen wurde daher mit einem verbreiterten Anregungspuls gearbeitet,
um insgesamt mehr Protonen anzuregen. Weiterhin wurden die Pulse auf maximal 1,5
Schichtdicken verbreitert. Die Ergebnisse zeigen aber auch hier verringerte S/R-Verhältnisse
sowohl für die Vena cava als auch für die Aorta (Diagramm 3-21c in Kap. 3.2.2.1). Weiterhin
nimmt die Flußrichtungsselektivität bei örtlichem Pulsversatz deutlich ab (Diagramm 3-21 a
und b).
Ursächlich für die Verschlechterung der S/R-Verhältnisse sind am ehesten technische Gründe.
Die Verbeiterung der anzuregenden Schicht wurde durch die Änderung der Stärke des
Schichtselektionsgradienten erzeugt. Eine Abstimmung des Hochfrequenzpulses auf den
veränderten Schichtselektionsgradienten war nicht möglich.Die Form eines HF-Pulses in
Schichtselektionsrichtung hat jedoch Auswirkungen auf die Schärfe der Begrenzung der
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angeregten Schicht. Somit könnte die fehlende Anpassung der HF-Pulse an die niedrigeren
Schichtselektionsgradienten zu einer zunehmenden Unschärfe der Begrenzumg der angeregten
Schicht geführt haben, was wiederum die Steigerung des Rauschens und somit die
Verschlechterung des S/R-Verhältnisses erklärt. Eine freie und präzise Programmierbarkeit
der Pulsbandbreiten könnte hingegen genauer abgegrenzte Schichten erzeugen.
Die schlechtere Flußrichtungsselektivität mit räumlich verbreiterten Pulsen erklärt sich zum
Einen ebenfalls durch die Randunschärfe der angeregten Schicht. Zum anderen spielen die
Flußgegebenheiten in vivo eine Rolle. Während es sich am Flußphantom um einen konstanten
und laminaren Fluß handelte, liegt in vivo kein konstanter Fluß vor. Im Bereich der Aorta ist
der Fluß in Abhängigkeit vom Herzzyklus pulsatil, in der Vena cava findet sich ein komplexes
Flußprofil mit zum Teil retrogradem Fluß.
Die Pulsverbreiterung in vivo erbrachte abschließend keine Steigerung der maximalen S/R-
Verhältnisse bei zusätzlich schlechterer Flußrichtungsselektivität der Gefäßdarstellung.
Insgesamt eignet sich das Sequenzprinzip zur flußrichtungssensitiven Gefäßdarstellung. Bei
Weiterentwicklung der EPI-Technik und besonders in den Randbereichen der Schichten
exakter einstrahlbaren Pulsen sind verschiedene klinische Anwendungen denkbar. In dieser
Studie wurde aufgrund der hohen Sensitivität für venösen Fluß exemplarisch ein Versuch zur
Beinvenendarstellung am Probanden durchgeführt.
4.2.3 Pulsversatz für die Beinvenendarstellung
Der Versuch am Probanden hat gezeigt, daß die Sequenz im Bereich der Oberschenkel zur
Venendarstellung geeignet ist. Problematisch ist aber die Darstellung der kleineren
Unterschenkelvenen. Die im Unterschenkelbereich akquirierten Bilder waren aufgrund der
niedrigen S/R-Verhältnisse kaum beurteilbar. Ursächlich hierfür ist einerseits das geringere
Kaliber der Unterschenkelvenen, andererseits der geringe Fluß in diesen Gefäßen. Am
Oberschenkel stellten sich größere Venen mit höherem Fluß wie die Vena femoralis
superficialis oder die Vena saphena magna dar (siehe Abbildung 3-16 aus 3.2.3). Im Bereich
von Unterschenkel- und kleinen Oberschenkelvenen liefert die Sequenz insgesamt zu wenig
Signal. Eine Verbesserung der Signalausbeute könnte durch den Einsatz von
Oberflächenspulen erreicht werden.
Die wesentliche Anwendung der angiographischen Beinvenendarstellung ist die Diagnose
bzw. der Ausschluß einer tiefen Beinvenenthrombose. Der gegenwärtige Goldstandard ist die
Phlebographie. Es handelt sich hierbei jedoch um ein invasives Verfahren mit der Gefahr von
lokalen und kontrastmittelbedingten systemischen Komplikationen. Weiterhin ist die
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konventionelle Phlebographie bei etwa 5% der Patienten nicht durchführbar [64]. Ursachen
hierfür sind das Fehlen einer geeigneten Vene, die mangelnde Mitarbeit des Patienten sowie
lokale Schwellungen und Infektionen im Bereich des Fußrückens. Daher wird auf diesem
Gebiet nach einem nicht invasiven und strahlungsfreien Verfahren gesucht.
Neben Versuchen mit Dopplersonographie sind in der Literatur auch Studien mit MR-
Venographie beschrieben [65-66]. Diese Studien verwendeten zumeist eine 2D-TOF-Technik
mit Sättigungsbalken zur Absättigung des arteriellen Flusses. Die Ergebnisse waren laut
Laissy et al. [65] bei der Darstellung von tiefen Venenthrombosen des Oberschenkels
sensitiver und auch spezifischer als die Dopplersonographie. Größere Studien hierzu stehen
noch aus.
Die in dieser Studie beschriebene Sequenz stellt die für tiefe Beinvenenthrombosen relevanten
großen Oberschenkelvenen sensitiv dar. Weiterhin handelt es sich um eine besonders
flußempfindliche Technik, so daß sie bei der Darstellung von Thrombosen Vorteile erbringen
könnte.
Ohne Oberflächenspulen sowie ohne weitere Sequenzoptimierung durch Modifikation der
HF-Pulse anstatt Änderung der Schichtselektionsgradienten stellt die beschriebene Sequenz
keine Alternative zur TOF-Technik dar. Die Vorteile der streng unidirektionalen
Flußdarstellung und die somit mögliche alleinige Darstellung von Venen auch nach Gabe
eines Blutpool-KM lassen aber anhand der bereits erzielten Bildqualität eine weitere
Entwicklung der vorgestellten Technik sinnvoll erscheinen.
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5 Zusammenfassung
In dieser Studie wurden zwei verschiedene Techniken der MR-Angiographie modifiziert und
der Nutzen eines Blutpoolkontrastmittels für diese Sequenztypen geprüft.
Auf dem Gebiet der MR-Koronarangiographie wurde am Tiermodell die von Manning et al.
beschriebene 2D-Gradientenechotechnik verwendet. Nachdem die native Optimierung
vergleichbare Sequenzparameter wie in der Literatur ergeben hatte, erfolgte die Anwendung
des 24-Gd-Kaskaden-Polymers. Dabei zeigte sich lediglich eine leichte Verbesserung der S/R-
Verhältnisse und der Bildqualität, eine zusätzliche Identifikation von weiter distal gelegenen
Koronargefäßabschnitten gelang jedoch nicht. Im Hinblick auf eine bessere Unterdrückung
des Hintergrundsignals und einen deutlicheren Kontrastmitteleffekt wurde die Sequenz als
Inversion-Recovery-Sequenz modifiziert. Die nativen Meßreihen ergaben erwartungsgemäß
signalärmere Bilder mit guter Hintergrundunterdrückung. Die Darstellung der Koronararterien
war nativ jedoch der von Manning beschriebenen Sequenz unterlegen; die Darstellung der
linken Koronararterie gelang in zwei Fällen nicht. Auch die bessere
Hintergrundunterdrückung erbrachte bei der Identifikation der Gefäße keinen eindeutigen
Vorteil. Weiterhin erwies sich die Inversion-Recovery-Sequenz als deutlich anfälliger für
Bewegungsartefakte des Herzens. Dieser Nachteil konnte durch höhere Inversionszeiten zum
Teil kompensiert werden. Bei Anwendung des Blutpoolkontrastmittels kam es zu einem
deutlicheren Signalanstieg in den Gefäßen als bei der Manning-Sequenz. Die starke
Unterdrückung des stationären Gewebes führte nun zu einem deutlich verbesserten
Bildeindruck. Es gelang gegenüber der nativen Technik in zwei Fällen die Identifikation der
linken Koronararterie, in einem Fall war eine längerstreckige Darstellung der LCA gelungen.
Die maximalen intravasalen S/R-Verhältnisse lagen aber immer noch unter denen der
Manning-Sequenz nach Kontrastmittelgabe, die Darstellung der Koronarien war nicht
wesentlich verbessert. Lediglich in einem Fall gelang mit der Inversion-Recovery-Sequenz die
Darstellung der RCA, wo dies mit der Manning-Sequenz nicht gelungen war.
Insgesamt erbrachte die Modifikation der Sequenz mit einem Inversionspuls keinen
eindeutigen Vorteil. Die Anwendung des Blutpoolkontrastmittels führte zu einer geringen
Steigerung des intravasalen Signals und somit der Abgrenzbarkeit der Gefäße. Ein größerer
und klinisch relevanter Effekt des Kontrastmittels wäre beim Vorliegen von Stenosen im
Bereich der proximalen Koronargefäße zu erwarten. Es bleibt weiteren Studien vorbehalten,
die Anwendung eines Blutpoolkontrastmittels in Kombination mit einem Navigatorecho, einer
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3D-Technik mit stärkeren Gradientensystemen und speziellen Oberflächenspulen zu
untersuchen.
Der zweite Teil dieser Studie erprobte eine neue flußrichtungssensitive MR-
Angiographietechnik auf der Basis einer Spinecho-Sequenz. Dabei wurden der Anregungs-
und Refokussierungspuls in kraniokaudaler Richtung so versetzt, daß je nach Versatzrichtung
die selektive Darstellung der Venen und Arterien aufgrund ihrer Flußrichtung möglich wurde.
Es wurden theoretisch Beziehungen für den optimalen Pulsversatz bei verschiedenen
Flußgeschwindigkeiten aufgestellt. Für die optimale Erfassung von arteriellem Fluß schien
nach diesen Vorraussetzungen eine zusätzliche örtliche Pulsverbreiterung nützlich zu sein.
Die Sequenz wurde zunächst an einem Flußphantom getestet. Dabei zeigte sich, daß sowohl
das Prinzip des örtlichen Pulsversatzes als auch das der Pulsverbreiterung in vitro gute
Ergebnisse lieferte. Die anschließenden Versuche am Tiermodell zeigten die Anwendbarkeit
des örtlichen Pulsversatzes in vivo. Bei der Darstellung der Vena cava inferior zeigte sich, daß
die Sequenz bei Anwendung niedriger Schichtdicken und einem örtlichen Pulsversatz von
wenigen Millimetern langsam fließende Spins gut abbildet. Bei der Darstellung von
pulsatilem Fluß der Aorta abdominalis zeigte sich allerdings, daß die Sequenz starke
Geisterartefakte produziert und daher für die arterielle Gefäßdarstellung ohne zusätzliche
zeitlich aufwendige kardiale Triggerung weniger geeignet ist. Die Pulsverbreiterung in vivo
erbrachte schlechtere Ergebnisse als am Flußphantom. Hierfür dürften Ungenauigkeiten der
angeregten Schicht mit hierdurch bedingter herabgesetzter Signalintensität verantwortlich
sein.
Die Anwendung des Blutpoolkontrastmittels erbrachte bei optimalem örtlichen Pulsversatz
sowie auch bei verbreiterten Pulsen keinen Vorteil, allerdings war weiterhin die
richtungsselektive Darstellung von Fluß möglich.
Aufgrund der Sensitivität der Sequenz für langsamen venösen Fluß wurde ein
Probandenversuch zur Beinvenendarstellung durchgeführt. Die großen Venen des
Oberschenkels konnten selektiv ohne Kontrastmittel dargestellt werden. Bei einer
Weiterentwicklung der EPI-Technik zur Meßzeitersparnis und einer exakteren
Programmierbarkeit der HF-Pulse für die Pulsverbreiterung könnte sich die hier beschriebene
Technik aufgrund der Möglichkeit der selektiven Darstellung von Arterien und Venen
durchaus für verschiedene klinische Anwendungen eignen. Im Bezug auf die erfolgreiche
Darstellung von Beinvenen wäre eine denkbare Anwendung die Diagnostik der tiefen
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Beinvenenthrombose bei Vorliegen von Kontraindikationen für die konventionelle
Phlebographie.
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